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Abstract
Electromyographic and biomechanical methods were used to in-
vestigate localized muscle fatigue and changes in the kinematics
and kinetics of motion during an exhausting lifting test. For this
purpose the ’Progressive Isoinertial Lifting Evaluation’ (PILE) was
utilized, which was published by Mayer et al. (T. G. Mayer et al.,
1988a) as a method to quantify the lifting capacity of people with
spinal disorders, who take part in reconditioning, work-hardening
and functional restoration programs. Fatigue-related changes in the
electromyographic signals of trunk and limb muscles were evalu-
ated and compared to kinematic measures in order to determine
whether fatigue influences motor behavior during the exhausting
lifting test.
Recent advances in the methodology of time-frequency analysis
for electromyographic signal processing provide a new way of stu-
dying localized muscle fatigue during dynamic contractions. One of
these approaches was used to develop an algorithm for the analysis
of highly dynamic muscle contractions. It is based on the ’smooth-
pseudo-Wigner-Ville-distribution’, a biquadratic transformation of
the Cohen class. The method is characterized by a high time and
frequency resolution. The instantanous median frequency (IMDF)
was used as index of fatigue.
Twenty-two male physical education students performed the
lumbar PILE-test. During the exhausting lifting task, the IMDF sig-
nificantly decreased over time in the trunk extensor muscles (M.
erector spinae, M. gluteus maximus), but not in the limb muscles
(V. vastus lateralis, M. gastrocnemius). These changes correspond
to the kinematic changes during the test. The range of motion of
the knee joint and the trunk changed significantly during the ini-
tial lifting phase. The range of motion of the knee joint increased
from the first (low load) to the last (high load) interval, while the
range of motion of the trunk decreased. Half of the subjects even
reached almost complete knee extension while the trunk was still in
maximum flexion when lifting heavy loads. The change in IMDF of
the M. erector spinae from the first to the last interval significantly
correlated with the reduction of trunk extension.
These biomechanical changes are associated with increased peak
torque at the lumbar spine. Therefore it is recommended to monitor
the lifting technique during the PILE-Test to avoid health risks.
ii
Zusammenfassung
Die vorliegende Arbeit untersucht mit elektromyographischen
und biomechanischen Methoden lokale muskuläre Ermüdung und
die damit verbundenen Veränderungen in der Kinematik und Ki-
netik eines ausbelastenden Hebetests. Hierzu wurde der PILE-Test
(Mayer et al., 1988) verwendet, der als Diagnostikverfahren in der
Rehabilitation von Personen mit Rückenbeschwerden eingesetzt
wird.
In den letzten Jahren sind mathematische Verfahren entwickelt
worden, um spektralanalytische Untersuchungen dynamischer
Muskelkontraktionen durchführen zu können. In der vorliegenden
Arbeit wurde einer dieser Ansätze aufgenommen und daraus ein
mathematischer Algorithmus entwickelt, der im Rahmen eines Soft-
warepakets implementiert wurde. Er beruht auf der Verwendung
der ‚Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Verteilung‘, einer biquadrati
schen Transformation der Cohen-Klasse. Das Verfahren zeichnet
sich durch eine hohe Zeit- und Frequenzauflösung aus.
Die spektralanalytische Untersuchung von sechs Muskeln wäh-
rend des PILE-Tests zeigte für die 22 männlichen Sportstudierenden
signifikante Verringerungen der Medianfrequenz für die Rumpf-
strecker (M. erector spinae, M. gluteus maximus). Die Signale des
Kniestreckers (M. vastus lateralis) wiesen hingegen über den gesam-
ten Testverlauf keine Änderungen der Medianfrequenz auf. Diese
Ergebnisse korrespondieren mit den kinematischen Änderungen im
Verlauf der Testdurchführung. Die Bewegungsamplitude des Rum-
pfes nimmt in der Initialphase der Bewegung mit steigenden Las-
ten signifikant ab, während gleichzeitig die Kniestreckung in dieser
Phase für große Lasten fast vollständig ausgeführt wird. Zwischen
der Frequenzänderung des M. erector spinae vom Startintervall (ge-
ringe Last) zum Schlussintervall (hohe Last) und der Verringerung
der Bewegungsamplitude der Rumpfextension wurde eine signifi-
kante Korrelation festgestellt.
Aufgrund der daraus ableitbaren Insuffizienz des M. erector spi-
nae kommt es in der Initialphase der Hebung, in der die maximalen
Bodenreaktionskräfte auftreten, für nahezu die Hälfte der Proban-
den zu einem Absenken des Rumpfes. Da dieses Verhalten mit ei-
ner erhöhten Belastung im Bereich der lumbalen Wirbelsäule assozi-
iert wird, sollte die Bewegungsausführung während des PILE-Tests
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Spektralanalytische Untersuchungsmethoden von elektromyographischen Si-
gnalen waren bis vor kurzem auf isometrische Muskelkontraktionen be-
schränkt. Dies lag an den setzten mathematischen Analysemethoden, die Vor-
aussetzungen an die Signaleigenschaften wie Stationarität oder Periodizität
stellen, die bei dynamischen Muskelkontraktionen nicht vorausgesetzt werden
können. In den letzten Jahren wurden jedoch mit Verbesserungen und Entwick-
lungen von Verfahren zur Zeit-Frequenz-Transformation neue Möglichkeiten
geschaffen, dynamische Muskelkontraktionen zu untersuchen.
Gerade die Weiterentwicklung der spektralanalytischen Algorithmen ermög-
licht es, im Rahmen sportwissenschaftlicher Untersuchungen, den einge-
schränkten Bereich der isometrischen Muskelkontraktionen zu verlassen und
sowohl alltagskonforme, als auch Bewegungen aus den Bereichen Prävention,
Rehabilitation und Leistungssport untersuchen zu können.
Das Hauptanwendungsgebiet der Frequenzanalyse von elektromyographi-
schen (EMG) Signalen ist die Untersuchung von Effekten lokaler Muskelermü-
dung. Diese beruhen auf physiologischen Änderungen der sich über die Mus-
kelfaser ausbreitenden Aktionspotentialen (siehe Kap. 2.1). Neben diesen, weit-
gehend verstandenen Effekten, ist in der Wissenschaft eine Diskussion um die
Frage entbrannt, ob die Möglichkeit besteht, aus spektralanalytischen Untersu-
chungen Rückschlüsse auf Rekrutierungsstrategien von motorischen Einheiten
gezogen werden können. Dies ist eng mit der Frage verbunden, ob Ergebnisse
aus Oberflächen-EMG Messungen dazu beitragen können, einzelne Muskel-
fasertypen zu detektieren bzw. deren Verhältnisse innerhalb des untersuchten
Muskels aufzuklären. Dazu ist im ‚Journal of Applied Physiology‘ eine Reihe
von Diskussionsbeiträgen zu diesen Fragestellungen erschienen, in denen aus-
gewiesene Autoren und Autorinnen ihre Einschätzungen zur Anwendbarkeit
der Methoden darlegen (V. von Tscharner & Nigg, 2008; Farina, 2008; Enoka et
al., 2008). Die einzelnen Beiträge zeigen, dass es noch zu keiner übereinstim-
menden Klärung der aufgeworfenen Fragen gekommen ist.
In der vorliegenden Arbeit wird eine mathematische Methode vorgestellt, mit
deren Hilfe es möglich ist, dynamische Muskelkontraktionen zu untersuchen.
Das Verfahren beruht auf einer quadratischen bilinearen Transformation der
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Cohen-Klasse. Die hier umgesetzte Algorithmus wird in der Literatur als
‚pseudo-smooth-Wigner-Ville-Transformation‘ bezeichnet. Durch die Tatsache,
dass Transformationen der Cohen-Klasse keine Voraussetzung an die Signal-
eigenschaften stellen, können damit auch stochastische elektromyographische
Signale auf ihren Frequenzgehalt hin analysieren werden. Im Vergleich zu an-
deren Verfahren zeichnet sich der hier angewandte Ansatz durch eine hohe
Zeit- und Frequenzauflösung aus. Damit besteht die Möglichkeit, einen Beitrag
zu der oben angeführten Diskussion zur Detektion unterschiedlicher Muskel-
fasertypen zu liefern.
Zur Umsetzung der mathematischen Algorithmen wurde ein Software-Pro-
gramm entwickelt, in dem, neben den spektralanalytischen Transformationen,
auch eine aktivitätsbezogene EMG-Auswertung implementiert worden ist. Da-
mit wurde die Möglichkeit geschaffen, komplexe Bewegungen weitgehend au-
tomatisiert auswerten zu können. Dies war für die Auswertung der insgesamt
1382 Hebungen, die im Rahmen dieser Untersuchung analysiert wurden, zwin-
gend notwendig. Durch den modularen Aufbau des Programms wird gewähr-
leistet, dass zusätzlich noch andere Verfahren in die Auswertung mit aufge-
nommen werden können.
Die Bewegung, die mit Hilfe der spektralanalytischen Methode untersucht
wird, ist das Heben von Lasten. Das dazu angewandte Testverfahren wurde
1988 von der Arbeitsgruppe um Tom Meyer unter dem Namen PILE-Test (Pro-
gressive Isoinertial Lifting Evaluation) publiziert (T. G. Mayer et al., 1988a,
1988b). Bei diesem Test handelt es sich um einen Ausbelastungstest, bei dem
Hebevorgänge mit steigenden Lasten durchgeführt werden. Ziel des Tests ist
die Bestimmung der Hebekapazität der Teilnehmer. Konzipiert wurde der Test
für Rückenpatienten in sogenannten "functional restoration programs for spi-
nal disorders“ und dementsprechend wird er auch als diagnostisches Verfahren
in Maßnahmen der Therapie von Personen mit Rückenschmerzen (Hildebrandt
et al., 2003) eingesetzt. Kritik an der Sicherheit des PILE-Tests wurde schon
früh geäußert. In einer Replik zu einer publizierten Kritik von Kahlil et al.
(Khalil et al., 1990) nahmen die Autoren des Tests dazu Stellung (T. Mayer et al.,
1990) und argumentierten ausschließlich mit statistischen Angaben. So traten,
ihres Wissens zufolge, trotz der häufigen Anwendung des Tests (>10.000), für
den überwiegenden Teil der Probanden keine körperlichen Beeinträchtigungen
nach der Durchführung auf.
Ein Kritikpunkt an dem Testverfahren betrifft das angewandte Bewegungsver-
halten, bzw. die Änderungen, die während des Testverlaufs in der technischen
Ausführung der Hebungen auftreten. Dies findet keinerlei Berücksichtigung
im Versuchsprotokoll. Zahlreichen Studien zufolge hat das Bewegungsverhal-
ten einen wesentlichen Einfluss auf die Belastung der Strukturen besonders im
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Bereich der lumbalen Wirbelsäule (Hsiang et al., 1997; Gagnon & Smyth, 1992;
MacKinnon & Li, 1998; Lavender et al., 2003; Leskinen et al., 1983; Straker,
2003). Dementsprechend sollten Überlegungen angestellt werden, den PILE-
Tests entweder mit Anweisungen zum Bewegungsverhalten zu versehen oder
aber zusätzliche Abbruchkriterien wegen möglichen selbstgefährdenden Be-
wegungsmerkmalen mit in das Versuchsprotokoll aufzunehmen.
In einer fünfjährigen interdisziplinären Evaluationsstudie zu Maßnahmen be-
trieblicher Gesundheitsförderung (Koch et al., 2009; Dietrich et al., 2008), für
die der Autor den trainingswissenschaftlichen Teil verantwortlich leitete, wur-
de der Test unter anderem wegen eines möglichen Selbstgefährdungsrisikos
der Teilnehmer und Teilnehmerinnen nicht in das Diagnose-Instrumentarium
aufgenommen. Stattdessen wurde in einer Vorstudie mit über fünfzig Sport-
studierenden versucht, die Änderung des Bewegungsverhaltens während der
Durchführung dieses Ausbelastungstests zu analysieren (Bryl, 2008; Dietrich
et al., 2009). Resümierend kann festgestellt werden, dass Bewegungsänderun-
gen in erheblichem Maße stattfinden. Dies lässt sich generell mit einer nachlas-
senden Bewegungsaktivität der Rumpfaufrichtung in der initialen Beschleuni-
gungsphase der Hebung, bei gleichzeitiger Zunahme der Kniegelenksaktivität
in dieser Phase zusammenfassen.
Daran anknüpfend wird in der hier vorliegenden Studie die komplexe Hebe-
bewegung mittels einer Frequenzanalyse der elektromyographischen Signale
untersucht. Dadurch lassen sich Rückschlüsse auf muskuläre Ermüdung ein-
zelner Muskelgruppen unter den Ausbelastungsbedingungen des Tests gewin-
nen. Dazu werden sechs Muskeln (M. erector spinae, M. gluteus maximus, M.
vastus lateralis, M. biceps femoris, M. gastrocnemius und M. biceps brachii)
mit der ‚smooth-pseudo-Wigner-Ville-Transformation‘ spektralanalytisch un-
tersucht. Damit wird die Möglichkeit geschaffen, Änderungen im Bewegungs-
verhalten mit eventuell eintretenden Ermüdungseffekten zu assoziieren.
Es wird deutlich, dass die Studie zwei Themen-Schwerpunkte einschließt. Dies
hat sich erst im Laufe der Arbeit ergeben. Die Beschäftigung mit Verfahren
zur spektralanalytischen Untersuchung elektromyographischer Signale zeigte,
dass es Alternativen zu den klassischen Methoden der Fourier-Transformati-
on gibt. Daraus entwickelte sich ein zusätzlicher methodischer Schwerpunkt
der Arbeit. Dementsprechend lässt sich die vorliegende Untersuchung in zwei
abgrenzbare Themembereiche unterteilen.
Themenbereiche der Studie




2. Anwendung des Untersuchungsverfahrens zur Aufklärung der Ände-
rung des Bewegungsverhaltens bei einem ausbelastenden Hebetest
Daraus ergeben sich für die Arbeit Ziele, die sich den unterschiedlichen The-
menbereichen zuordnen lassen.
Die Ziele der Studie
1. Entwicklung und Implementation von Algorithmen zur spektralanalyti-
schen Auswertung von dynamischen Muskelkontraktionen.
2. Untersuchung des Verlaufs lokaler Ermüdung von bewegungsrelevanten
Bein- und Rumpfmuskeln bei Hebevorgängen mit zunehmenden Lasten
(PILE-Test).
3. Analyse des Zusammenhangs von lokalen Muskelermüdungen und Än-
derungen im Bewegungsverhalten bei einem Ausbelastungstest zur Be-
stimmung der Hebekapazität (PILE-Test).
Dazu werden auf der Basis einer Literaturrecherche die muskelphysiologischen
Grundlagen elektromyographischer Signale und die Signaländerungen bei
muskulärer Ermüdung dargestellt. In einem weiteren Theoriekapitel werden
EMG-Messungen vorgestellt, die sich mit dem Thema Heben von Lasten be-
schäftigt haben.
Im weiteren Aufbau der Arbeit spiegelt sich die thematische Aufteilung wider.
Im Methodenteil werden sowohl die spektralanalytischen Methoden, als auch
die durchgeführten elektromyographischen, dynamischen und kinematischen
Untersuchungen des PILE-Tests erläutert. Auch im Ergebnis- und im Diskus-
sionsteil werden sowohl die Resultate des spektralanalytischen Verfahrens als
auch die Untersuchungsresultate des Hebetests getrennt aufgeführt. Zum Ab-
schluss werden die Resultate des Hebetests in Bezug auf ein mögliches Selbst-
gefährdungsrisiko bei der Durchführung ohne Bewegungsanweisungen oder
ausführungsbedingtes Abbruchkriterium bewertet.
Teile der vorliegenden Dissertation sind, mit Genehmigung des Promotions-
ausschusses des Sportinstituts der Humboldt-Universität zu Berlin, vorab auf







Die willkürliche Kontraktion der Skelettmuskulatur wird durch die Erregung
einzelner Muskelfasern vom zentralen Nervensystem gesteuert. Diese erfolgt
über elektrische Impulse, sogenannte Aktionspotentiale, die vom zentralen
Nervensystem generiert und zu den Muskelfasern weitergeleitet werden. Die
Detektion der Muskel-Aktionspotentiale ist die Grundlage der Methode der
Elektromyographie. Dabei werden die Signale üblicherweise mit bipolaren Ab-
leitungen erfasst, d.h. es wird die Spannungsdifferenz zwischen zwei Elektro-
den in Bezug auf eine Referenzelektrode ermittelt. Erfasst werden dabei die bei
der Fortleitung von Aktionspotentialen an der Muskelfasermembran erzeugten
Potentialänderungen. Das gemessene EMG-Signal stellt damit ein extrazellu-
lär abgeleitetes Summensignal aller Aktionspotentiale der aktiven motorischen
Einheiten dar (Pfeifer et al., 2003).
Ein Aktionspotential entsteht bei überschwelliger Reizung von erregbaren
Membranen. Dabei werden spannungsgesteuerte Ionen-Kanäle aktiviert und
die Membranleitfähigkeit, d.h. die Durchlässigkeit der Membran, wird zuerst
für Natrium-Kanäle (Na+) und dann für Kalium-Kanäle (K+) erhöht. Aufgrund
unterschiedlicher Zeitkonstanten zeigt das Aktionspotential einen steilen An-
stieg (Depolarisation), der von einem längeren Abklingen (Repolarisation) des
Spannungswertes gefolgt wird. Wegen des langsamen K+-Rückstroms kann es
anschließend zu einer Hyperpolarisation, d.h. einer kurzfristigen Unterschrei-
tung des Ruhepotentials, kommen (siehe Abb. 2.1). Nach einem Reiz, der ein
Aktionspotential ausgelöst hat, folgt eine gewisse Zeit, in der keine neue Erre-
gung ausgelöst werden kann (Refraktärzeit). So bleibt gewährleistet, dass die




Abbildung 2.1: Charakteristischer Verlauf eines Aktionspotentials
Im nicht ermüdeten Zustand sind die Amplituden und die Dauer der Aktions-
potentiale abhängig vom jeweiligen Zelltyp, für diesen jedoch immer gleich.
Schon im Jahre 1872 formulierte Ludimar Hermann (Hermann, 1872, zitiert in
Golenhofen, 2000) seine „Strömchen-Theorie“, nach der die bei einer Erregung
erzeugte Potentialänderung lokale Ströme erzeugt, die in den benachbarten
Nervenpartien eine Depolarisation und damit eine neue Erregung auslösen, so
dass sich auf diese Weise die Erregung über die ganze Nervenfaser ausbreiten
kann. Aufgrund dieser Erregungsleitung kann eine verlustfreie, d.h. unabge-
schwächte Fortleitung des Aktionspotentials garantiert werden.
Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Aktionspotentiale hängt von den „Ka-
beleigenschaften“ und den Erregungseigenschaften der Membran (Dichte und
Erregbarkeit der Kanäle) ab. Die einzige Variable, die die Natur bei marklo-
sen Nerven zur Beschleunigung der Erregungsleitung zur Verfügung hat, ist
der Faserdurchmesser (Golenhofen, 2000). Mit Vergrößerung des Faserdurch-
messers nimmt der innere Längswiderstand proportional ab. Nach dem Core-
Conduction-Modell ist die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Erregung propor-
tional zur Quadratwurzel des Muskelfaserradius (Kossev et al., 1992; Golenho-
fen, 2000).
Auf dem Weg vom Gehirn zum Zielmuskel werden Aktionspotentiale mit un-
terschiedlichen Signalparametern benutzt. Neben der Amplitude und der Si-
gnaldauer unterscheiden sich vor allem die Beträge der Ausbreitungsgeschwin-
digkeit um mehrere Größenordnungen. So besitzen Aktionspotentiale auf
schnellen markhaltigen Nervenfasern eine Geschwindigkeit von bis zu 120ms
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(Golenhofen, 2000; Marées & Mester, 1991). Über die Muskelfaser werden Leit-
geschwindigkeiten (MFCV) von 2− 6 ms angegeben (Tidow & Wiemann, 1993;
Blijham et al., 2004) und die Weiterleitung in den t − tubular beträgt weniger
als 0, 3ms (Nakajima & Gilai, 1980).
2.1.1 Erregungsausbreitung über die Muskelfaser
Das Axon eines Motoneurons verzweigt sich im inervierten Muskel und jeder
der terminalen Äste bildet mit einer Muskelfaser eine motorische Endplatte zur
Erregungsübertragung (Golenhofen, 2000). Durch diesen Übertragungsprozess
wird dafür gesorgt, dass ein über den motorischen Nerv eintreffendes Aktions-
potential auch in der Muskelfaser wieder ein Aktionspotential auslöst, das sich,
ähnlich wie eine Erregung bei marklosen Nerven, rasch von der Endplattenre-
gion aus in beide Richtungen über die gesamte Muskelfaser hinweg ausbrei-
tet.
Über die motorische Einheit werden immer mehrere Muskelzellen aktiviert.
Für präzise abgestufte Bewegungen werden eine geringe Zahl von Muskelfa-
sern angesprochen. So wird die Fingerbewegung nur von 5 bis zehn Muskel-
fasern kontrolliert, wodurch eine genaue Abstufung der Bewegung möglich
wird. Demgegenüber ist die Zahlenverteilung in den Muskeln mit gröberen
Aufgaben anders. In der Rückenstreckmuskulatur sind zum Beispiel einer mo-
torischen Nervenzelle bis zu 2000 Muskelzellen untergeordnet (Markworth,
1998). Die Dauer des Aktionspotentials ist mit 5 − 10 ms größer als bei den
schnelleren Nerven (1 ms)(Golenhofen, 2000). Die Amplitude beträgt etwa
100 mV.
Eigenschaften unterschiedlicher Fasertypen
Es gibt große Differenzen zwischen verschiedenen Muskelzellen bzw. Muskel-
fasern in Bezug auf Kontraktionsgeschwindigkeit, intrazellulärer Ionentrans-
port, glykolytische versus oxidative Kapazität und Ermüdungsresistenz (Allen
et al., 2008; Allen, 2009). Es existieren unterschiedliche Klassifikationen für
Muskelfasern. Zur Zeit dominiert eine Einteilung, die auf der Ausprägung der
schweren Myosinketten (myosin heavy chain - MHC) beruht.
Eine Charakterisierung der unterschiedlichen Fasertypen mit den entsprechen-
den Parametern ist in einem Artikel von Tidow und Wiemann (Tidow & Wie-




Abbildung 2.2: Schematische Darstellung unterschiedlicher motorischer Ein-
heiten. EC Entladungscharakteristik. MEP motorische End-
platte. MF Muskelfaser. MN Motoneuronen. NF Nervenfaser
(Axon). SK Synaptische Kontakte. Aus (Tidow & Wiemann,
1993)
In Bezug auf die elektrischen Unterschiede fällt auf, dass die Typ II - Fasern im
Vergleich zu den Typ-I-Fasern eine höhere Ausbreitungsgeschwindigkeit auf
der Muskelfaser aufweisen. Dieser Befund wird von vielen Untersuchungen
bestätigt (Bottinelli & Reggiani, 2000; Sadoyama et al., 1988). Auf Grund me-
tabolischer Unterschiede zeigen die Typ I Fasern eine deutlich höhere Ermü-
dungsresistenz als die Fasertypen IIa und IIb.
Es kann inzwischen als gesichert angesehen werden, dass für die Faser-Ver-
teilung die genetische Determination von entscheidender Bedeutung ist. Un-
tersuchungen von Johnson et al. (Johnson et al., 1973) belegen eindrucksvoll,
dass die meisten Skelettmuskeln des Menschen aus einer relativ ausgewoge-
nen Komposition von motorischen Einheiten (ME) des schnell kontrahieren-
den und ermüdenden Typs-II wie auch des langsameren, ermüdungsresisten-
ten Typs-I bestehen. Die Hauptbegründung dafür ist in deren nur selten aus-
schließlich phasischer oder postural-tonischer Alltagsbeanspruchung zu sehen
(Maton, 1980).
Die Krafterzeugung bzw. die Regulation des Krafteinsatzes wird über zwei
zentralnervöse Mechanismen gesteuert: Rekrutierung und Frequenzierung.
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Abbildung 2.3: Tabellarische Zusammenfassung relevanter morphologischer
und funktioneller Parameter unterschiedlicher Muskelfaserty-
pen. Aus (Tidow & Wiemann, 1993)
Der Zugriff, bzw. der Einsatz der motorischen Einheiten erfolgt für kontinu-
ierlich steigende Kraftanforderungen nach dem „Größenprinzip der Rekrutie-
rung“ (Henneman et al., 1965a; Henneman et al., 1965b). Dies bedeutet, dass bei
einer graduellen Erhöhung der Kraft eines Muskels additiv immer größere Mo-
toneurone mit einem anwachsenden ‚Innervations-Verhältnis‘ (siehe Abb.2.3)
aktiviert werden. Bei geringstem Kraftbedarf werden nur wenige ME klein-
zelliger Motoneurone aktiviert. Die Aktivierung ist prinzipiell hierarchisch or-
ganisiert. Dabei werden die kleinsten motorischen Einheiten zuerst rekrutiert,
da sie die relativ niedrigsten Empfindlichkeits-Schwellen besitzen. Wird mehr
Kraft benötigt, kommt aufgrund des zentral erteilten ‚stärkeren‘ Befehls eine
zunehmende Anzahl weiterer motorischer Einheiten mit zunehmend größeren
Alpha-Motoneuronen zum Einsatz.
Der Begriff der Frequenzierung bedeutet die Steuerung der Kraft über eine
Änderung der Feuerrate der einzelnen motorischen Einheiten. Diese ist bei
kurzzeitiger, konstanter Belastung des Muskels gleichmäßig. Mit zunehmen-
der Kraftentwicklung nimmt die Entladungsfrequenz zunächst zu, bis ein Ma-
ximalwert erreicht wird (Person & Kudina, 1972).
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2.1.2 Myoelektrische Effekte bei muskulärer Ermüdung
In der Literatur existieren unterschiedliche Auffassungen des Begriffs der ‚mus-
kulären Ermüdung‘. Ursprünglich wurde Ermüdung angesehen als „jede Ver-
ringerung der Fähigkeit, Kraft zu produzieren“, unabhängig von der verlang-
ten Kraft in einer spezifischen Situation (Bigland-Ritchie & Woods, 1984). Neue-
re Ansätze gehen mehr auf den Prozesscharakter der Ermüdung ein. De Luca
(De Luca, 1984) beschreibt Ermüdungseffekte, die bereits vor der Verringerung
der geforderten Kraftwerte auftreten. So konnte er zeigen, dass es im Verlauf
einer andauernden isometrischen Kontraktion des ersten M. interossei dorsa-
les zu einer frühen Reduktion der Medianfrequenz als Ausdruck der metaboli-
schen Ermüdung kommt. Demgegenüber wird der Punkt des Abfalls der Kraft
als Parameter der kontraktilen Ermüdung deutlich später erreicht.
In der vorliegenden Studie wird aufgrund der angewandten Untersuchungs-
methode auf die elektrischen Signalveränderungen bei muskulärer Ermüdung
fokussiert. Eine detaillierte Beschreibung der metabolischen Veränderungen
wird in einem Review-Artikel von Allen zusammengefasst (Allen et al., 2008).
Die Frage, die sich stellt, lautet: Ob und in welchem Maße verändert sich die
Erregbarkeit der Muskelfaser-Membran und damit die Frequenz, Geschwin-
digkeit und die Form der Aktionspotentiale, und wie kann das in den EMG-
Signalen analysiert werden?
Zahlreiche Untersuchungen haben bestätigt, dass die Änderungen im Oberflä-
chen-EMG-Signal bei muskulärer Ermüdung durch zwei Parameter bestimmt
sind. Dies ist zum einen die Amplitude des Signals, das sich aus der Super-
position von unterschiedlichen Aktionspotentialen zusammen setzt. Als zwei-
ter Parameter wird die spektrale Zusammensetzung des Leistungsdichtespek-
trums benutzt, um Effekte der muskulären Ermüdung zu detektieren (Merletti
et al., 1990; O’Brien & Potvin, 1997; Larsson et al., 2003).
Dabei ist auffällig, dass die Aussagen zur Änderung der gemittelten Signal-
amplitude in der Literatur zunächst recht widersprüchlich sind. Es existieren
Untersuchungen, die zeigen, dass die Aktivität bei ausdauernden Ermüdungs-
tests zunächst ansteigt (Bigland-Ritchie et al., 1979; G. V. Dimitrov et al., 2008b;
Krogh-Lund & Jørgensen, 1993; Rahnama et al., 2006; Maton, 1981). Dabei wird
von den meisten Autoren angenommen, dass die Erhöhung der Amplituden-
werte der Interferenz-EMG-Signale eine Folge von zentralen nervalen Mecha-
nismen ist, nämlich Rekrutierung, Derekrutierung und Rotation der Rekrutie-
rung von motorischen Einheiten. Es werden mit vermehrter Ermüdung größere
motorische Einheiten aktiviert. Das setzt voraus, dass die Rekrutierungskapa-
zität noch nicht ausgeschöpft ist und damit die Möglichkeit besteht, zusätz-
liche motorische Einheiten zu aktivieren. Dementsprechend sind die Unter-
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suchungsdesigns so gewählt, dass die Probanden eine Kraft aufrechterhalten
müssen, die im mittleren bis submaximalen Bereich angesiedelt ist.
In der Literatur sind aber auch zahlreiche Untersuchungen zu finden, in de-
nen die Amplitude des EMG-Signals mit fortschreitender Ermüdung abnimmt
(Kupa et al., 1995; Merletti et al., 2002; Zijdewind et al., 1995) Auch Gerdle und
Mitarbeiter konnten nachweisen (Gerdle et al., 2000), dass die Amplitude des
EMG-Signals bei 100 isokinetischen Knieextensionen mit zunehmender Dauer
abfällt. Bei einer Untersuchung von Hultmann und Mitarbeitern (Hultman &
Sjöholm, 1983) zeigte sich, dass sich nach einem durch elektrische Stimulation
durchgeführten Ermüdungsversuch sowohl die Amplitude als auch der Betrag
der Kraft reduzierten.
Die Auswertung spektraler Parameter zeigt im Gegensatz zur Analyse der Si-
gnalamplituden eine deutlich höhere Validität in Bezug auf Ermüdungseffekte
(G. V. Dimitrov et al., 2008b; Gerdle et al., 2000). Es besteht die einhellige Mei-
nung, dass Ermüdungsvorgänge zu einer Linksverschiebung des Leistungs-
dichtespektrums, d.h. hin zu kleineren Frequenzen führen. Dies wird überein-
stimmend von einer Vielzahl von Autoren und Autorinnen bestätigt (De Lu-
ca, 1984; Kupa et al., 1995; Gerdle et al., 2000; Potvin, 1997; Stulen & DeLuca,
1981; Vydevska-Chichova et al., 2007). Dieser Effekt tritt sowohl für stimulierte
Ermüdungsuntersuchungen, als auch für willentliche Ermüdungsprozeduren
auf (Bigland-Ritchie et al., 1979).
In einer Studie zu den Effekten muskulärer Ermüdung für konzentrische und
exzentrische Muskelarbeit konnte Potvin (Potvin, 1997) zeigen, dass die Effek-
te des Aktivitätszuwachses verbunden mit einer Reduktion der mittleren Fre-
quenz (MNF) für beide Arbeitsweisen auftreten. Es zeigte sich jedoch ein ver-
hältnismäßig größerer Amplitudenzugewinn im ermüdeten Zustand für die
überwindende Arbeitsweise, während der Betrag der Frequenzverschiebung
zu geringeren Frequenzen keinen Unterschied zwischen konzentrischer und
exzentrischer Muskelaktivität zeigte. Eine deutlich größere mittlere Aktivität
für konzentrische im Vergleich zu exzentrischen Muskelaktivitäten konnte auch
von Linnamo und Mitarbeitern festgestellt werden (Linnamo et al., 2002).
Es stellt sich die Frage, warum es bei muskulärer Ermüdung zu einer Linksver-
schiebung der spektralen Zusammensetzung des EMG-Signals kommt. Dazu
werden in der Literatur unterschiedliche Einflüsse benannt. Ein wesentlicher
Effekt wird durch die Verringerung der Muskelfaserleitgeschwindigkeit bei an-
dauernder Muskelkontraktion beschrieben (Lindstrom et al., 1970; Juel, 1988;
Krogh-Lund & Jørgensen, 1993; Masuda et al., 1999; Merletti et al., 1990). Der
Einfluss der Muskelfaserleitgeschwindigkeit (MFCV) auf die spektralen Para-
meter mittlere Frequenz(MNF) oder Medianfrequenz (MDF) der EMG-Spek-
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tren lässt sich durch den Messprozess der Oberflächen-Elektromyographie ver-
deutlichen. Das einzelne Aktionspotential läuft an beiden Elektroden mit einer
konstanten Geschwindigkeit (MFCV) vorbei. Das resultierende Differenzsignal
wird durch die Form und den Laufzeitunterschied zwischen den Elektroden
bestimmt (Farina et al., 2004). Mit fallender Geschwindigkeit und Verbreite-
rung des AP entsteht ein bipolares Signal mit geringerer Frequenz (siehe dazu
Simulation Kap. 3.1.7). Die Änderung der Form der Aktionspotentiale durch
unterschiedliche Ermüdungsprotokolle ist in Abbildung 2.4 zu sehen.
Abbildung 2.4: Veränderung der Aktionspotentiale nach stimulierter Ermü-
dung mit unterschiedlichen Frequenzen. Die Abstände zwi-
schen den Aufnahmen betragen 10 s. Abb. aus (Bigland-Ritchie
et al., 1979)
Die Arbeitsgruppe um Solmonow publizierte Ergebnisse, nach denen bei Er-
müdungsversuchen ein linearer Zusammenhang zwischen dem Betrag der
Ausbreitungsgeschwindigkeit und der Medianfrequenz im EMG-Spektrum be-
steht (Solomonow et al., 1990). Dies wird von anderen Autoren bestätigt (Stulen
& DeLuca, 1981). Es existieren jedoch auch Aussagen von Autoren, die keinen
linearen Zusammenhang zwischen den beiden Parametern gefunden haben.
(Broman et al., 1985; Dimitrova & Dimitrov, 2003; Merletti et al., 1990). Die Ar-
beitsgruppe um Dimitrov führt diesen fehlenden Zusammenhang auf eine zu-
sätzliche Veränderung der Form der Aktionspotentiale auf Grund muskulärer
Ermüdung zurück (G. Dimitrov et al., 2008a). Eine Verbreiterung der elektri-
schen Pulse hat eine Reduktion der Medianfrequenz zur Folge. Eine Verbrei-
terung der Aktionspotentiale, die mit einer Verringerung der Signalamplitude
einher geht, wird von mehreren Autoren (Bigland-Ritchie et al., 1979; Länner-
gren & Westerblad, 1986) beschrieben. Untersuchungen und Simulationen deu-
ten darauf hin (G. V. Dimitrov et al., 2008b; Balog et al., 1994; G. Dimitrov et
al., 2008a), dass der Einfluss der Verlängerung der Signaldauer einen größe-
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ren Effekt auf die Spektren besitzen, als dies durch die Reduktion der Ausbrei-
tungsgeschwindigkeit geschieht. Der Einfluss der Ermüdung auf die Form der
Aktionspotentiale ist in Abbildung 2.5 dargestellt.
Im Gegensatz zu den peripheren Effekten wie Ausbreitungsgeschwindigkeit,
Amplitude und Pulsbreite der Aktionspotentiale zeigen die zentralen Effekte
der Ermüdung, wie Rekrutierung und Frequenzierung keine oder nur gerin-
ge Auswirkung auf die EMG-Spektren. Aufgrund der bipolaren Ableitung des
Oberflächen-EMG Signals ist dies auch nicht zu erwarten. Dies konnte durch
Resultate von Computersimulationen unterstützt werden (G. V. Dimitrov et al.,
2008b). Auch Solomonow et al. (Solomonow et al., 1990) bestätigten die Vermu-
tung, dass eine Veränderung der Feuerraten bereits aktiver motorischer Einhei-
ten nur einen sehr kleinen Effekt auf die Medianfrequenzen haben, solange der
Muskel nicht ermüdet ist. In diesem Fall führt eine zusätzliche Erhöhung der
Rekrutierung schnellerer Motoneurone zu einer Erhöhung der Medianfrequenz
des Spektrums.
Eine Reduktion bzw. Anpassung der Feuerfrequenz der Motoneurone bei mus-
kulärer Ermüdung wird von mehreren Autoren als zentrale Regelung zur Ge-
währleistung der größtmöglichen Kraftgenerierung gesehen. Von Allen (Allen
et al., 2008) wird dieses Phänomen mit dem Begriff „muscle wisdom“ beschrie-
ben. In Stimulationsversuchen des Muskels M. adductor pollis konnte diese
Strategie des zentralen Nervensystems auf beeindruckende Weise bestätigt
werden (Bigland-Ritchie et al., 1979). Die Erklärung dieses Effektes benennt die
Vermeidung von Einbrüchen bei der Fortleitung von Aktionspotentialen über
die Muskelfasern als Ursache.
Eine weitere Einflussgröße auf die spektrale Zusammensetzung des EMG-Sig-
nals ist durch das Verhältnis unterschiedlicher Fasertypen gegeben. So konnten
Vydevska et al. zeigen (Vydevska-Chichova et al., 2007), dass die Ermüdung bei
TypII-Fasern von höherer Änderungsraten bezüglich Ausbreitungsgeschwin-
digkeit, AP-Dauer und Medianfrequenz gekennzeichnet ist. Die Änderungen
der Form-Parameter für Aktionspotentiale unterschiedlicher Fasertypen sind
in Abbildung 2.5 zu sehen. In Bezug auf die Änderung der Medianfrequenz
für unterschiedliche Muskelfasern wurden Artikel mit ähnlichen Ergebnissen
publiziert (Kupa et al., 1995; Vukova et al., 2008). Begründet wird das unter-
schiedliche Verhalten mit der entsprechenden Energiebereitstellung und an-
deren physiologischen Parametern, die in Tabelle 2.3 (S. 9) zusammengestellt
sind.
Zur Detektion von Effekten der lokalen Ermüdung bei dynamischen Muskel-
kontraktionen wird in dieser Arbeit das Heben von Lasten untersucht. Dazu
wird im folgenden Kapitel der Einsatz der Methode der Elektromyographie
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Abbildung 2.5: Änderung der Aktionspotentiale für unterschiedliche Faserty-
pen mit zunehmender Ermüdung. (FF:fast fatigable, FR: fast-
twitch fatigue resistant, Fint:fast-twitch intermediate; S: slow-
twitch) (Abb. aus (G. Dimitrov et al., 2008a))
sowohl für die amplituden- als auch die frequenzabhängigen Parameter be-
schrieben.
2.2 Elektromyographische Untersuchungen zum
Heben von Lasten
Untersuchungen von Hebevorgängen beruhen auf dem Interesse der Arbeits-
ergonomie, Belastungen speziell im Bereich der Lendenwirbelsäule quantifi-
zieren und bewerten zu können. Epidemiologische Studien legen den Schluss
nahe, dass mechanische Belastungen der Lendenwirbelsäule neben psychoso-
zialem Stress einen wichtigen Beitrag zu berufsbedingten Rückenschmerzen
liefern (Andersson, 1981; Pope et al., 2002; Bigos et al., 1991). So konnten Mar-
ras und Mitarbeiter (Marras et al., 1993) anhand einer Untersuchung an über
400 Personen aus industriellen Berufen zeigen, dass im wesentlichen fünf Va-
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riablen dazu beitragen, die ausgeführten Tätigkeiten in eine ‚Risikogruppe‘ in
Bezug auf das Auftreten von Rückenschmerzen einzuordnen. Dazu gehören
neben der Frequenz der Hebungen und dem Betrag des Lastmoments auch die
laterale und rotatorische Rumpfgeschwindigkeit, sowie die Größe des Rumpf-
neigewinkels.
Um die Gesundheit von gewerblich tätigen ArbeitnehmerInnen zu gewährleis-
ten und somit die hohen Kosten aufgrund von Arbeitsausfall und medizini-
scher Behandlung von Rückenschmerzen zu reduzieren, wurden in den USA
vom „National Institut for Occupational Safety and Health“ (NIOSH) Sicher-
heitshinweise im Umgang mit Gewichten, die von Hand bewegt werden müs-
sen, erstellt. Ähnlich entstand für die Europäische Gemeinschaft eine Verord-
nung über „Sicherheit und Gesundheitsschutz bei der manuellen Handhabung
von Lasten“ (Arbeitsschutzgesetz, 1996). So wurde eine Vielzahl von biome-
chanischen Modellen und Verfahren zum Detektieren von gesundheitsschädi-
genden Faktoren des Hebens entwickelt.
Elektromyographische Untersuchungen werden generell in Verbindung mit ki-
nematischen oder dynamischen Analysen durchgeführt. EMG-Messungen
wurden aber auch im Rahmen von Magnet-Resonanz-Spektroskopie-Methoden
(Scholle et al., 2001) oder Ergo-Spirometrie eingesetzt (Welbergen et al., 1991).
Die ersten Veröffentlichungen von EMG-Untersuchungen mit Nadelelektro-
den erschienen bereits Anfang des zwanzigsten Jahrhunderts (Adrian & Bronk,
1929). Untersuchungsgegenstand war zunächst die zeitliche Aktivitätsbestim-
mung von Muskelkontraktionen bei unterschiedlichen Körperhaltungen. So
konnten Floyd und Silver bereits 1955 nachweisen, dass ein Zusammenhang
zwischen Haltungsvarianten und der Größe der Muskelaktivitäten der Rump-
fextensoren besteht (FLOYD & SILVER, 1955). Außerdem konnten sie zum ers-
ten Mal das Flexion-Relaxation-Phänomen beschreiben, welches in späteren
Arbeiten weiter untersucht worden ist (Hart et al., 1987; Holmes et al., 1992; Va-
kos et al., 1994). Es handelt sich dabei quasi um ein „Abschalten“ des M. erector
spinae bei Flexion des Rumpfes in einer kyphotischen Haltung der Lendenwir-
belsäule.
Mit neueren, vorwiegend spektralanalytischen Methoden wurde versucht er-
müdungsbedingte Änderungen von Messparametern mit unterschiedlichen Er-
gebnissen bei ‚Gesunden‘ und Personen, die an unspezifischen Rückenschmer-
zen leiden, in Verbindung zu bringen(De Luca, 1993). Dahinter stehen die Be-
mühungen, prädiktive Faktoren für die Entstehung von Rückenschmerzen zu
finden.
In den folgenden Kapiteln werden einige EMG-Untersuchungen vorgestellt,
die sich zunächst mit der Analyse von amplitudenbezogenen und später mit
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der Analyse frequenzbezogener Messmethoden befassen. Der inhaltliche
Schwerpunkt liegt dabei auf dem Bereich der wiederholenden Hebungen, d.h.
Hebungen, die mit einer lokalen muskulären Ermüdung einhergehen.
2.2.1 Untersuchungen amplitudenbezogenener Messwerte
In einer Untersuchung (Freivalds et al., 1984) zur Bewertung von Hebevor-
gängen mit maximalen Lasten wurde neben kinematischen und dynamometri-
schen Methoden auch die Oberflächen-Elektromyographie eingesetzt. Anhand
eines dynamischen biomechanischen Modells wurden die Belastungen in Form
von Momenten und Kompressionskräften am LWS-Übergang von L5-S1 be-
stimmt. Dabei zeigte sich eine Zunahme der Belastung an der LWS bei zuneh-
menden Lasten. Korrelationsrechnungen bestätigten den berechneten Verlauf
der Bodenreaktionskraft mit den gemessenen Kraftwerten. Die durchgeführte
EMG-Untersuchung diente dazu, das entwickelte biomechanische Modell zu
validieren. Es zeigte sich mit zunehmender Last eine Erhöhung der Muskelak-
tivität des M. erector spinae. Für das EMG-Signal konnte ebenfalls eine signifi-
kante Korrelation mit der berechneten Kompressionskraft bei L5/S1 festgestellt
werden. Die Autoren folgerten daraus, dass die Aktivierung der Rückenexten-
soren direkte Hinweise auf die Kompressionskraft innerhalb der LWS während
dynamischer Hebevorgänge zulässt.
An dieser Stelle muss jedoch hinzugefügt werde, dass lediglich für isometri-
sche Muskelkontraktionen im submaximalen Bereich ein linearer Zusammen-
hang zwischen der Kraft und der Aktivität von EMG-Signalen besteht. Dies be-
ruht auf der Tatsache, dass die generierte Muskelkraft neben der Aktivierung
auch von der Muskellänge und der Kontraktionsgeschwindigkeit abhängt. Zu-
dem kann die lokale Ermüdung ebenfalls einen Einfluss auf die Amplitude der
EMG-Signale haben (siehe Kap. 2.1.2).
Ein Schwerpunkt des Einsatzes elektromyographischer Untersuchungsmetho-
den bilden die Aufklärung und die Analyse von Koordinationsmustern von
Muskelaktivitäten. Aufgrund unterschiedlicher Einflussfaktoren (z.B. Elektro-
denposition, Unterhautfettgewebe, Fasertypen etc.) ist sowohl für intra- als
auch interpersonelle Aktivitätsvergleiche eine Amplitudennormierung not-
wendig. Dies wird in einem Artikel von De Luca (De Luca, 1993) ausführlich
beschrieben.
Eine Arbeit, die die Aktivitäten von sechs Rumpf- bzw. Hüftmuskeln wäh-
rend des Hebevorgangs in zwei unterschiedlichen Haltungen untersucht, wur-
de von der Arbeitsgruppe um Vakos veröffentlicht (Vakos et al., 1994). Ziel der
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Untersuchung war die Klärung der Frage, welche Muskeln zu welchen Zei-
ten aktiviert werden und ob sich Unterschiede zwischen Hebungen aus einer
kyphotischen oder lordotischen Haltung der Lendenwirbelsäule in der Start-
position ergeben.
Die Probanden hatten die Aufgabe, eine Kiste mit einem Gewicht von 157 N mit
Hilfe der ‚Beinhebetechnik‘1 (squat lifts) dreimal für die jeweilige Starthaltung
zu heben. Zur Auswertung wurde der Hebezyklus in vier gleiche Zeitinterval-
le geteilt. Es ergaben sich zwar interindividuelle Unterschiede, jedoch zeigte
nur der M. erector spinae einen signifikanten Unterschied in Bezug auf die bei-
den unterschiedlichen Haltungen. Die Aktivität in der Hebung mit geradem
Rücken (Lordose) ist im ersten Viertel der Bewegung deutlich größer als mit
der kyphotischen Haltung ‚Rundrücken‘. Dies ist eine wichtige Beobachtung,
zeigt sie doch gerade in der Initialphase des Hebevorgang, in der die größten
Kräfte auf die lumbale Wirbelsäule wirken (Freivalds et al., 1984), eine Inakti-
vität des M. erector spinae für die ‚Rundrücken-Variante‘. Die Autoren deuten
diese Inaktivität als eine Verminderung der Stabilität der Wirbelsäule in der
Initialphase. Dieser Effekt wurde von Hart (Hart et al., 1987) als ‚hanging in
ligaments‘ bezeichnet, womit der funktionale Zusammenhang und das damit
verbundene Selbstgefährdungsrisiko deutlich beschrieben ist.
Ähnliche Ergebnisse erzielte eine amerikanische Forschergruppe, die die Akti-
vität des M. erector spinae während zehn Hebungen einer unbeladenen Milch-
kiste in den oben beschriebenen Bewegungstechniken untersuchte (Holmes et
al., 1992). Die Resultate zeigen, dass es keine Unterschiede für die Momente am
Drehzentrum der Rumpfflexion an der Position L3 gibt. Die ebenfalls beschrie-
bene Inaktivität des M. erector spinae in der kyphotischen Haltung entspricht
dem von Floyd (FLOYD & SILVER, 1955) beobachteten Flexions-Relaxations-
Phänomen (FRP). Die Durchführung des Tests mit einer Last von 13, 6 kg zeigt
eine Verlängerung des FRP. Dies unterstützt die Aussage, dass der Effekt nicht
last- sondern haltungsgesteuert ist.
Der Versuch, die myoelektrische Aktivität mit der subjektiv wahrgenommenen
Anstrengung in Verbindung zu bringen, zeigte keinen Erfolg (Hagen & Harms-
Ringdahl, 1994). Zehn erfahrene Waldarbeiter hatten die Aufgabe, Hebungen
mit submaximalen Lasten in unterschiedlichen Kombinationen Last/Frequenz
mit der ‚Squat-‘ und ‚Stoop‘-Technik2 durchzuführen. Als Zielvariable wurde
die subjektive Belastung (RPE) nach der Borg-Skala (Borg, 1962) getrennt für
die Oberschenkel und den unteren Rücken gewählt. Die normalisierten Aktivi-
täten (%MFC) für den M. vastus lateralis waren für die Beinhebetechnik signi-
1Eine Einteilung in verschiedene Hebetypen wurde von Tidow vorgenommen (Tidow et al.,
1999)
2squat-lifting ≡ ‚Beinhebetechnik‘; stoop-lifting ≡ Rumpfhebetechnik
17
2 Forschungstheoretischer Hintergrund
fikant höher als die der Rumpfhebetechnik. Für den M. biceps femoris ergaben
sich signifikant höhere Amplituden für die stoop-Technik. Für den M. gluteus
maximus und den M. erector spinae konnten keine Unterschiede zwischen den
beiden Hebetechniken festgestellt werden.
Die EMG-Werte zeigten keinen Zusammenhang mit den erfragten subjektiven
Belastungen. Dies war auch für die ermittelten Lastmomente und aufgenom-
menen kardiovaskulären Parameter der Fall. Gerade für den lokalen Bereich
‚unterer Rücken‘ können die physiologischen Daten nicht mehr als 25% Vari-
anzaufklärung für den Parameter RPE beitragen.
Ein weiteres Anwendungsfeld der amplitudenbezogenen EMG-Analyse ergibt
sich aus der Möglichkeit ‚Normalpersonen‘ und Rückenpatienten in ihrem Be-
wegungsverhalten beim Heben von Lasten und das dabei gezeigte neurona-
le Aktivierungsmuster zu vergleichen. Das ist der Untersuchungsansatz, den
Larivière und Mitarbeiterinnen (Larivière et al., 2002) wählten. Den Proban-
den wurde als Testaufgabe lediglich mitgeteilt, dass sie eine Kiste (12 kg - ohne
Griffe) in der für sie bequemsten Weise heben und wieder absetzen sollten.
Als wesentliche Ergebnisse heben die Verfasser hervor, dass die von den bei-
den Subgruppen benutzen Hebetechniken sich nicht voneinander unterschei-
den, wohl aber die dabei abgerufenen elektrischen Aktivierungsmuster. Im Ver-
gleich zu ‚Normalpersonen‘ wiesen Rückenpatienten im Thorakalbereich eine
stärkere Aktivierung, im Lumbalbereich jedoch eine schwächere Aktivierung
auf. Die Autoren erklären diesen Unterschied mit dem Versuch der Rücken-
patienten die Belastung auf den lumbalen Bereich der Wirbelsäule möglichst
gering zu halten. Kompensatorisch wird dafür die Aktivität im thorakalen Be-
reich erhöht.
In zwei Studien von Scholz (Scholz et al., 1995; Scholz & McMillan, 1995) wer-
den kinematische und elektromyographische Untersuchungsmethoden einge-
setzt, um Änderungen im Bewegungsverhalten beim Heben von Lasten mit
steigenden Gewichten zu analysieren. An der Untersuchung nahmen 15 In-
dustriearbeiter teil, die die Vorgabe bekamen, die Lasten aus den Beinen her-
aus, d.h. mit der Squat-Technik zu heben. Die Lasten wurden individuell ermit-
telt und umfassten jeweils 15%− 75% der maximalen Hebekapazität. Es zeig-
te sich, trotz der Bewegungsvorgabe, eine Änderung im Bewegungsverhalten
mit zunehmenden Lasten. Dabei kam es zu einer Verschiebung der relativen
Bewegungsphasen von Knie und lumbaler Wirbelsäule. Die Aktivität der lum-
balen Wirbelsäule verschob sich dabei signifikant nach hinten, d.h die Phasen-
verschiebung zur Bewegungsaktivität im Kniegelenk nahm zu. Dieser Befund
wurde auch für die EMG-Signale des M. erector spinae beobachtet. Die Akti-
vität des M. vastus lateralis zeigte hingegen ein konstantes Zeitverhalten mit
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zunehmenden Lasten. Für die Hälfte der Probanden zeigte sich als charakte-
ristisches Bewegungsmerkmal eine geringe Zunahme des Flexionswinkels des
Rumpfes in der Anhebephase der Bewegung.
2.2.2 Spektralanalytische Untersuchungen von isometrischen
Muskelkontraktionen
Seit Anfang der achtziger Jahre des letzten Jahrhunderts wurden Methoden
entwickelt, um die elektromyographischen Signale spektralanalytisch unter-
suchen zu können. Entscheidend hat dazu die Einführung der digitalen Si-
gnalverarbeitung auf Mikroprozessor gesteuerten EMG-Systemen beigetragen
(Ladegaard, 2002).
Spektralanalytische EMG-Untersuchungen beschränkten sich zunächst auf iso-
metrische Muskelkontraktionen. Diese Beschränkung beruht auf dem Einsatz
von mathematischen Algorithmen, die spezielle Anforderungen an die Signal-
eigenschaften stellen (siehe dazu Kap. 3.1.1). Für isometrische Muskelkontrak-
tionen wird angenommen, dass die Stationarität des Signals ausreicht, um einen
Einsatz der klassischen Fouriertransformation zu rechtfertigen (Merletti et al.,
1992).
Eine Vorreiterrolle beim Einsatz dieser neuen EMG-Methode spielte die Ar-
beitsgruppe um Carlo De Luca. Aus ihren Reihen kamen auch die ersten Ver-
suche, eine Validierung der Anwendung von spektralanalytischen Parametern
als objektive Messmethode der Funktion von Rumpfextensoren für die Gruppe
der chronischen Rückenschmerzpatienten zu erreichen.
In einer Veröffentlichung der Gruppe (Roy et al., 1989) wurde bilanziert, dass
mit der Analyse der lokalen Ermüdung im Bereich der lumbalen Wirbelsäu-
le Trefferquoten von über 90% zur Identifizierung sowohl der Personen mit
Rückenschmerzen als auch der ‚Gesunden‘ erreicht wurden. Dazu mussten die
Probanden jeweils drei isometrische Muskelkontraktionen mit 40%, 60%, und
80% ihrer maximalen Kraftfähigkeit (MVC) über einen Zeitraum von bis ei-
ner Minute aufrecht erhalten. Als Messparameter wurden der Initialwert (IMF)
und die Steigung des Verlaufs der Medianfrequenz für sechs EMG-Elektroden
benutzt. Die Aktivierung der Muskeln zeigt für die unterschiedlichen Kraftni-
veaus ‚Ermüdungsmuster‘, die sich für die beiden Subgruppen unterscheiden.
Dabei zeigt die Gruppe der Rückenschmerzpatienten eine geringere Initialfre-




Vier Jahre später veröffentlichte De Luca einen Artikel (De Luca, 1993), in dem
er den gewählten Ansatz zur Evaluation der Muskelfunktionen für die Rump-
fexensoren nochmals erläuterte und verteidigte. Er zeigte an Hand von vier
durchgeführten Untersuchungen die Erfolge der spektralanalytischen Mess-
methode, mit deren Hilfe es gelingt, eine Klassifizierung von Subgruppen (Rü-
ckenschmerzpatienten und Personen ohne Rückenschmerzen) mit einer hohen
Wahrscheinlichkeit (>84%) zu erreichen.
Der Einsatz spektralanalytischer Methoden zur Auswertung von sich wieder-
holenden Hebeversuchen wurde in Form von isometrischen Muskelkontraktio-
nen gemessen. In einer Studie zur Untersuchung der Ermüdung der Rücken-
muskeln ließen Dolan und Adams 17 Probanden 100 Hebungen mit einer Last
von 10 kg durchführen (Dolan & Adams, 1998). Zur Diagnose der Ermüdung
des M. erector spinae wurde direkt vor und nach den Hebevorgängen eine Mes-
sung der isometrischen Muskelkontraktionen bei gleichem Kraftaufwand wie
bei den Hebungen durchgeführt. Zur Bestimmung der Medianfrequenz (vgl.
Kap. 3.1.5) wurde die Fast-Fourier-Transformation mit 1024 Abtastwerten ein-
gesetzt. Die Ergebnisse werden von den Autoren folgendermaßen zusammen-
gefasst: Die berechneten maximalen Flexionsmomente steigen im Verlauf des
ermüdenden Hebens signifikant an. Die Medianfrequenz verringert sich dabei
lediglich um 5, 5% (p = 0, 042). Schließlich begründeten sie die geringe Korre-
lation zwischen den Änderungen der beiden Messparameter mit methodischen
Beschränkungen und beendeten den Artikel mit der Aussage: „...new methods
may be required to measure fatigue in dynamically contracting muscle“.
2.2.3 Spektralanalytische Untersuchungen von dynamischen
Muskelkontraktionen
Im Jahre 1998 erschien in der Zeitschrift ‚Journal of Electromyography and Ki-
nesiology‘ ein Artikel, der einen neuen methodischen Ansatz zur Analyse von
dynamischen Muskelkontraktionen vorstellte (Roy et al., 1998). Der Ansatz ba-
sierte auf einer Transformation der sogenannten Cohen-Klasse. Dieser Ansatz
wird auch in der vorliegenden Arbeit verfolgt (vgl. Methodenteil Kap. 3.1.2).
Vergleiche zwischen statischen und dynamischen Muskelkontraktionen (wie-
derholendes Heben) zeigten unterschiedliche Verläufe für das Ermüdungsver-
halten. Für die dynamischen Kontraktionen zeigte sich ein nicht-linearer und
deutlich komplexerer Verlauf der momentanen Medianfrequenz. Im Gegen-
satz zu einem linearen Abfall der Medianfrequenz bei andauernden statischen
Kontraktionen zeigen sich für dynamische Muskelkontraktionen neben Phasen
kontinuierlicher Verringerung auch Phasen, in denen die momentane Median-
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frequenz stagniert oder sogar wieder ansteigt. Die Autoren vermuteten, dass
dies einer komplexen Strategie der Ermüdung und Erholung geschuldet ist.
In einem Artikel von Knaflitz und Bonato (Knaflitz & Bonato, 1999) wurde die
Choi-Williams-Transformation benutzt (vgl. (Roy et al., 1998)), um den Akti-
vierungsverlauf des M. multifidus bei wiederholtem Heben einer Kiste (Last
10% der einmaligen statischen Kraft der Rumpfextensoren) über einen Zeit-
raum von drei Minuten zu erfassen. Es zeigte sich generell ein abfallender Ver-
lauf, der aber von kurzen Phasen der Frequenzerhöhung unterbrochen wird.
Als Begründung wiederholten die Autoren die Hypothese einer partiellen me-
tabolischen Erholung (vgl. (Roy et al., 1998)).
In einer weiteren Arbeit wurde die Analyse von dynamischen Muskelkontrak-
tionen bei ermüdenden Hebevorgängen in Verbindung mit Änderungen im
Hebeverhalten analysiert (Bonato et al., 2003). Die Probanden hatten die Aufga-
be, eine moderate Last (10%statischeFmax) 4, 5 Minuten mit einer vorgegebenen
Frequenz von Knie- bis Hüfthöhe zu heben und wieder abzusetzen. Vor und
nach dem Hebeversuch wurde die maximale statische Rumpfkraft gemessen.
Von den sieben paarigen EMG-Ableitungen (rechte/linke Körperseite) zeig-
ten lediglich die Frequenzwerte (IMDF) der lumbalen Rückenmuskeln einen
signifikanten Abfall. Mit Hilfe einer Korrelationsanalyse konnten lediglich si-
gnifikante Zusammenhänge zwischen einigen lumbalen IMDF-Werten und der
subjektiven Einschätzung der Belastung (Borg-Skala) gefunden werden. Keine
Zusammenhänge bestehen hingegen mit den zusätzlich durchgeführten, 30 Se-
kunden andauernden, statischen Hebetests bei 80%Fmax. Auch hier wird deut-
lich, dass die Verläufe der Medianfrequenzen für isometrische und dynami-
sche Muskelkontraktionen stark voneinander abweichen. Korrelationen zwi-
schen lumbalen IMDF-Werten und den biomechanischen Messwerten ergaben
sich für das Bewegungsausmaß (ROM) des Hüftgelenks und der Rumpfbewe-
gung sowie für die berechneten Scherkräfte an den Wirbelkörpern L4-L5. Paral-
lel zu diesem erschien ein zweiter Artikel, der die Reliabilität der eingesetzten
spektralanalytischen Methode prüfte (Ebenbichler et al., 2002). Dabei wurden
für zwei Wiederholungen, eine am gleichen Tag und eine Woche später, hohe
Intra-Class-Korrelationskoeffizienten von 89.5% für den M. vastus lateralis bis
99.0% für den M. biceps femoris festgestellt. Die Autoren zogen daraus den
Schluss, dass die Methode der Zeit-Frequenz-Verteilung der Cohen-Klasse ge-
eignet erscheint, um muskuläre Ermüdung für alltägliche dynamische Bewe-
gungen, wie das Heben, zu erfassen.
Neben den hier vorgestellten spektralanalytischen Methoden sind noch andere
Ansätze zur Untersuchung von dynamischen Muskelkontraktionen entwickelt
worden. Diese wurden jedoch nicht im Zusammenhang mit dem Heben und
21
2 Forschungstheoretischer Hintergrund
Tragen von Lasten angewandt. Eine Erläuterung dieser Methoden ist in Kapitel
(Kap. 3.1.1) zu finden.
2.3 Spezielle Fragestellungen und
Hypothesenbildung
Aufgrund der Vorkenntnisse aus der Literatur lassen sich für die Untersuchung
des PILE-Tests Arbeitshypothesen ableiten. Dies bezieht sich sowohl auf die
ermüdungsrelevanten elektromyographischen als auch auf die kinematischen
Analysen.
Zusätzlich Hinweise konnten aufgrund einer kinematischen Voruntersuchung
(Bryl, 2008; Dietrich et al., 2009) und einer Pilotstudie an einem Probanden, die
am Institut für Sportwissenschaft durchgeführt wurde, gewonnen werden. In
Bezug auf die spektralanalytischer Parameter relevanter Muskeln zum Heben
von Lasten zeigten sich bei der Pilotstudie lediglich für die Rumpfextensoren
signifikante Änderungen. Für die ermüdungsbedingten Änderungen werden
zwei Hypothesen angenommen
Hypothese 1 Der Rückenextensor (M. erector spinae) zeigt eine signifikante Ermü-
dung, repräsentiert durch eine Verschiebung hin zu niedrigeren Frequenzen im EMG-
Signal.
Die zweite zu prüfende Hypothese bezieht sich auf die spektralanalytische Un-
tersuchung eines repräsentativen Muskels der Beinextensoren
Hypothese 2 Der Beinstrecker (M. vastus lateralis) zeigt keine signifikante Ermü-
dung während der Durchführung des PILE-Tetsts.
In der dritten Hypothese geht es um eine qualitative Aussage zu den Ursachen
der beobachteten Änderungen im Bewegungsverhalten im Verlauf des durch-
geführten ausbelastenden Hebetests. Über Korrelationsrechnungen wird nach-
geprüft, ob ein Zusammenhang zwischen den Ergebnissen der Ermüdungsana-
lyse und den beobachten kinematischen Änderungen besteht.
Hypothese 3 Das Ermüdungsverhalten des M. erector spinae, quantifiziert durch die
Differenz der Medianfrequenz zwischen Start- und Schlussintervall korreliert mit den
Änderungen im Bewegungsverhalten, welches durch die Änderung der prozentualen




3.1.1 Grundlagen der Zeit-Frequenz-Verteilung und
algorithmische Verfahren
Das grundlegende Ziel einer Signalbeschreibung durch eine Zeit-Frequenz-
Verteilung x(t,ω) besteht darin, eine gemeinsame Funktion der Variablen Zeit
t und Frequenz ω zur Verfügung zu stellen, die den Energiegehalt bzw. die
Intensität des Signals s(t) zugleich im Zeit- als auch im Frequenzbereich wie-
dergibt (Cohen, 1989).
Idealerweise sollte eine Integration über den Frequenzparameter ω = 2 · pi · f












Der Faktor in Gleichung (3.1) dient zur Normierung der gesamten Energie auf





X(t,ω) dt dω (3.3)
Für spektralanalytische Untersuchungen von elektromyographischen Signalen
wurde traditionell die Fourier-Transformation (FT) eingesetzt (Potvin, 1997;
Mannion & Dolan, 1996; Roy et al., 1989). Die Anwendung der FT wird je-
doch durch Voraussetzungen an die Signaleigenschaften eingeschränkt. Als ein
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wichtiges Kriterium muss die Stationarität der untersuchten Signale gewähr-
leistet sein. Dies ist im allgemeinen für isometrische Muskelkontraktionen er-
füllt (Knaflitz & Bonato, 1999; Merletti et al., 1992). Für dynamische Muskelkon-
traktionen kann das nicht vorausgesetzt werden. Bedingt durch die ’¨Anderung
der Muskellänge, der Bewegungsgeschwindigkeit und der Lokalisation der
Elektroden in Bezug auf die aktiven Muskelfasern sind diese Signale als nicht
stationär anzusehen (Knaflitz & Bonato, 1999; Roy et al., 1998).
Eine Möglichkeit diese Einschränkungen zu überwinden, ist der Einsatz der
Short-Time-Fourier-Transformation (STFT). Dabei wird das Signal in kurze
Zeitabschnitte unterteilt und mit einer ‚gefensterten‘ Version der Fast-Fouri-
erTransformation (FFT) analysiert. Mit kürzeren Fensterbreiten, d.h. mit hoher
Zeitauflösung, ist jedoch eine Veringerung der Frequenzauflösung verbunden
(siehe Kap. 3.1.3). Neben dieser Methode sind in den letzten Jahren noch andere
Verfahren vorgestellt worden, mit deren Hilfe es möglich ist, dynamische Mus-
kelkontraktionen zu analysieren. Dazu gehören die Wavelet-Transformation
(V. von Tscharner, 2000) und adaptive Verfahren (autoregressive AR, moving
average MA und ARMA) (Semmlow, 2004; Witte et al., 2001). Zusätzlich wur-
den Verfahren mit Bandpass-Filter-Systemen vorgeschlagen (Jöllenbeck, 2007).
Die hier angewandte Methode einer quadratischen Transformation der Cohen-
Klasse (Semmlow, 2004) zeichnet sich durch eine sehr hohe spektrale Auflö-
sung aus. Der Ansatz, das Zeit-Frequenzverhalten von EMG-Signalen dynami-
scher Muskelkontraktionen zu beschreiben, beruht auf der klassischen Defini-
tion des Leistungsdichte-Spektrums als Fouriertransformierte der Autokorre-
lationsfunktion (Semmlow, 2004, S.75)
PS( f ) =
∫ T
0
rxx(τ)e−2pi· fT ·τ dτ (3.4)
wobei die Autokorrelationsfunktion rxx(τ) durch den Ausdruck






x(t)x(t + τ) dt (3.5)
gegeben ist. Hierbei repräsentiert τ die Zeitverschiebung des Signals. Da in
der Praxis die untersuchten Zeitsignale eine begrenzte Dauer (Td) haben, kann






x(t)x(t + τ) dt (3.6)
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Rxx (t, τ) = s(t + τ/2)s∗(t− τ/2)1 (3.7)
mit dem komplexen Signal
s(t) = x(t) + jH[x(t)] (3.8)
definiert. H[x(t)] stellt dabei die Hilbert-Transformation dar. Das komplexe Si-
gnal s(t) wird auch als analytisches Signal bezeichnet. Die Verwendung des
analytischen Signals beruht auf der Kausalitätsbedingung für reelle Signale,
nach der keine Spektralanteile bei negativen Frequenzen auftreten dürfen 2. Die
Kausalitätsbedingung führt dazu, dass der Real- und der Imaginärteil des Si-
gnals miteinander verknüpft sind. Die Eigenschaften dieser Verknüpfung wer-
den von der Hilbert-Transformation erfüllt (S. L. Marple, 1999). Des Weiteren
hat die Verwendung des analytischen Signals den Vorteil, dass bei den hier
benutzten quadratischen Transformationen Störgrös¨sen in Form von Wechsel-
wirkungen zwischen positiven und negativen Frequenzen (Auto- / Kreuzin-
terferenzen) eliminiert werden (siehe Kap. 3.1.3 und 3.1.4).
3.1.2 Transformationen der Cohen-Klasse
Die Cohen-Klasse beinhaltet eine allgemeine Transformation im Zeit- und Fre-
quenzbereich. Diese Funktions-Klasse beruht auf dem in Kapitel 3.1.1 vorge-
stellten Ansatz und stellt eine quadratische bilineare Transformation dar. Mit
Hilfe dieser Transformation ist es möglich, nichtstationäre Signale als zweidi-
mensionale Funktion der Zeit und Frequenz Cx(t, f ) zu analysieren.
Cx(t, f ) =
∫∫∫ ∞
−∞
g(η, τ)ej2pi(u−τ)s(t + τ/2)s∗(t− τ/2)e−j2pi f τ dη du dτ (3.9)
Dabei stellt g(η, τ) eine zweidimensionale Filterfunktion dar, die als Kern oder
„kernel function“ bezeichnet wird. Mit der „kernel function“ g(η, τ) können
verschiedene Zeit-Frequenz-Verteilungen erzeugt werden, die den Signaleigen-
schaften nach den Gleichungen 3.1-3.3 genügen. Inhaltlich entspricht die An-
wendung der kernel function einer zweidimensionalen Filterfunktion. Die rest-
lichen Terme beschreiben die Fouriertransformierte der momentanen Autokor-
relationsfunktion (siehe Kap. 3.1.1).
1s∗ bedeutet das konjugiert komplexe Signal zu s.





Die hier angewandte Transformation wurde 1932 durch Eugene Wigner in ei-
nem quantentheoretischem Zusammenhang als Wahrscheinlichkeits-Vertei-
lungsfunktion im Phasenraum eingeführt und erst 1948 durch J. Ville für Fra-
gen der Signalanalyse angewendet. Sie wird allgemein als Wigner-Ville-Vertei-
lung oder Wigner-Ville-Transformation (WVT) bezeichnet.
Die Wigner-Ville-Verteilung ist eine quadratische Integraltransformation. Bei
ihr wird anders als bei der Kurzzeit-Fourier-Transformation und der Wavlet-
Transformation nicht mit Fensterfunktionen bzw. Wavelets gearbeitet. Deshalb
gibt es keinen Leckeffekt3. Auf Grund dessen hat die Wigner-Ville Verteilung
die beste Spektralauflösung aller Zeit-Frequenz-Darstellungen (Kiencke et al.,
2008). Allerdings treten bei EMG-Signalen, die mathematisch Multikomponen-
ten-Signalen entsprechen, Kreuzterme auf, die nicht mit dem Originalsignal
assoziiert sind. In Kapitel 3.1.4 wird ein Verfahren vorgestellt, mit dessen Hilfe
diese Kreuzterme weitgehend unterdrückt werden können.
Die Wigner-Ville-Transformation stellt einen Spezialfall der allgemeinen Cohen-
Klasse dar. Dabei wird der Kern der Transformation auf eins gesetzt. Mit
g(η, τ) = 1 reduziert sich Gleichung 3.9 zu
W (t, f ) =
∫ ∞
−∞
s(t + τ/2)s∗(t− τ/2)e−j2pi f τ dτ (3.10)
oder in der diskreten Form zu





s(n + k)s∗(n− k)e−2pinm/N (3.11)
Eigenschaften der Wigner-Ville-Transformation
Zeit- und Frequenzauflösung Die WVT besitzt eine gute Zeit- und Frequenz-
auflösung. Cohen betont diese Eigenschaft in einem Artikel (Cohen, 1992),
in dem er die Stärke dieser Transformation beschreibt; „its greatest
strength is that it produces a remarkably good picture of the time-frequen-
cy structure“. Die Frequenzauflösung verbessert sich im Vergleich zur
STFT um den Faktor zwei (Zoltowski, 1996).
3 Wird ein Signal im Zeitbereich gefenstert,entspricht dies einer Faltung der Spektren des




Signalenergie Die WVT erfüllt die Voraussetzungen nach den Gleichungen
3.1-3.3 (Lee & Kim, 2001). Die Summation der WVT über die Frequenz zu
einem bestimmten Zeitpunkt ergibt die „Energieverteilung“ des Signals
im Zeit-Frequenz-Bereich, d.h. die WVT stellt ein Spektrogramm dar4.
Kreuzprodukte Durch die bilineare quadratische Transformation werden
Kreuzprodukte erzeugt. Diese ergeben unerwünschte Interferenzmuster
hoher Amplitude, die weder mit Signalanteilen von s(t) im Zeitbereich
noch mit spektralen Komponenten im Frequenzbereich assoziiert werden
können. Es treten zwei unterschiedliche Kreuzterme auf.
Autokorrelationsterme: Bei der WVT treten Kreuzterme auf, die auf die
Wechselwirkungen von positiven und negativen Frequenzen zurückzu-
führen sind. Werden statt der reelen Signale die komplexen analytischen
Signale verwendet (siehe Kap. 3.1.1), können die Kreuzterme vermieden
werden.
Kreuzkorrelationsterme: Die Kreuzkorrelationsterme (Resultat der quadra-
tischen Superposition) schränken den Einsatz für Multifrequenz-Signale
stark ein. Es existieren jedoch Verfahren, die diese Störterme weitgehend
aus dem Signal herausfiltern. Eines dieser Verfahren wird im nächsten
Kapitel erläutert.
3.1.4 Smoothed-Pseudo-Wigner-Ville Verteilung
Zur Eliminierung der Kreuzkorrelationsterme wird im Folgenden ein Algo-
rithmus beschrieben, der in der Literatur als Smoothed-Pseudo-Wigner-Ville-
Transformation bezeichnet wird (S. Marple, 1987; Andria & Savino, 1996). Ziel
ist dabei, die störenden Kreuzterme aus der Zeit-Frequenz-Verteilung heraus
zu filtern. Dies kann durch die Verwendung eines zweidimensionalen Kerns
(kernel-function) der Cohen-Klasse erreicht werden (siehe Gleichung 3.9).
Die Pseudo-Wigner-Ville Verteilung entsteht durch die Fourier-Transformation
einer gefensterten (h(τ)) temporären Autokorrelationsfunktion (siehe Glei-
chung 3.7). Die geglättete Pseudo-Wigner-Ville Verteilung ergibt sich durch die
Filterung der gefensterten temporären Autokorrelationsfunktion mit der Glät-
tungsfunktion g‘(η). Insgesamt lässt sich dies mit Hilfe der zweidimensionalen
4Die im Spektrogramm enthaltene Signalenergie ist gleich der Signalenergie ‖x(t)‖2 (Kiencke
et al., 2008, S. 75).
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Filterfunktion g(τ, η) beschreiben. Die Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Transfor-
mation (spWVT) lautet dann:
spWVT (t, f ) =
∫∫ ∞
−∞
g(η, τ)s(t + τ/2)s∗(t− τ/2)e−j2pi f τ dη dτ (3.12)
Die in dieser Arbeit verwendete kernel-function
g(η, τ) = e−
η2 τ2
σ2 (3.13)
entspricht einer Gaus¨s-Funktion und wird als Choi-Williams-Kern bezeichnet.
Sie stellt einen zweidimensionalen Tiefpassfilters dar. Die Wirkung dieser Tief-
passfunktion lässt sich durch die Beschreibung mittels der sogenannten Ambi-
guitätsfunktion Axx verdeutlichen.
Axx (τ, η) =
∫ ∞
−∞
s(t + τ/2)s∗(t− τ/2)e−j2piηt dt (3.14)
Die Ambiguitätsfunktion Axx (τ, η), mit den Parametern Zeit- und Frequenz-
verschiebung, ist ein Mas¨s für die Ähnlichkeit eines zeit- und frequenzverscho-
benen Signals zum ursprünglichen Signal und steht in direktem Zusammen-
hang zur WVT. Die WVT entsteht aus der zweidimensionalen Fouriertrans-
formation der Ambiguitätsfunktion bezüglich der Zeit- und Frequenzverschie-
bung (τ, η).
Eine wichtige Eigenschaft der Ambiguitätsfunktion besteht in der Verteilung
des Nutzsignals in der τ− η− Ebene. Wie aus Abbildung 3.1(*6) zu entnehmen
ist, liegt das Nutzsignal (hier mit Autoterm bezeichnet) im Ursprung der zwei-
dimensionalen Funktionsebene der Parameter τ und η. Die störenden Kreuz-
terme sind jedoch weiter entfernt vom Koordinatenursprung. Die Trennung in
Auto- und Kreuzterme in der τ − η − Ebene bietet die Möglichkeit, die Kreuz-
terme mit Hilfe eines zweidimensionalen Tiefpassfilter aus dem Signal zu ent-
fernen. Schematisch ist dies in Abbildung 3.2 (*6) dargestellt. Dabei wird deut-
lich, dass die Rücktransformation des Signals in die Zeit-Frequenz-Dimension
durch die inverse Fourier-Transformation über den Parameter der Frequenz-
verschiebung (η) geschieht. Neben der Artefaktdämpfung wirkt sich die Glät-
tungsoperation der Faltung mit einer zweidimensionalen Tiefpassfunktion al-
lerdings nachteilig auf die Energiekonzentration des Leistungsdichtespektrums
6Diese Abbildung ist dem Abschnitt: Cohen’s class distribu-




Abbildung 3.1: Verteilung der Auto- und Kreuzterme für die Funkti-
onsebenen der Ambiguitätsfunktion(Ax) und Wigner-Ville-
Verteilung(Wx).(Wikipedia(*))
Abbildung 3.2: Unterdrückung der Kreuzterme durch einen zweidimensiona-
len Tiefpassfilter in der τ− η− Ebene (Ax) und Darstellung der,
über die Rücktransformation, resultierenden Autoterme in der
f − t− Ebene (Wx). (Wikipedia (*))
aus (Reindl, 2005). Deshalb muss für jede Anwendung ein optimaler Kompro-
miss zwischen Interferenzunterdrückung und energetischer Konzentration ge-
funden werden.
In Abbildung 3.3 sind zwei unterschiedliche Filterfunktionen zu sehen. Zur
Verdeutlichung wird jeweils nur eine Hälfte des zweidimensionalen Filters ge-
zeigt. Aus der graphischen Darstellung geht unmittelbar die Funktion hervor.
Der Filter mit dem Parameter σ = 0, 1 besitzt durch seine geringere Flankens-
teilheit eine grös¨sere Bandbreite als der Filter auf der rechten Seite, der durch
einen Wert von σ = 0, 001 zustande kommt.
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Abbildung 3.3: graphische Darstellung der zweidimensionalen Tiefpassfilter in
der Frequenz- (η) und Zeitverschiebung (τ) zur Eliminierung
der Kreuzterme der Wigner-Ville-Transformation. Es wird je-
weils nur eine Hälfte gezeigt. Der Parameter σ besitzt auf der
linken Seite einen Wert von 0, 1, der auf der rechten Seite 0, 01
3.1.5 Spektralanalytische Messparameter
Um die Zeit-Frequenz-Darstellung der EMG-Signale zu quantifizieren werden
die momentane Medianfrequenz (IMDF) und die momentane mittlere Fre-
quenz (IMNF) berechnet. Für die momentane Medianfrequenz gilt:∫ IMDF(t)
0
TFD(t, f ) d f =
∫ ∞
IMDF(t)
TFD(t, f ) d f (3.15)
wobei TFD(t, f ) die entsprechende Zeit-Frequenz-Verteilung (time-frequency-
distribution) repräsentiert. Der Medianwert der Frequenzverteilung ist defi-
niert als die Frequenz, welche die Fläche unter dem Leistungsdichte-Spektrum
in zwei gleich gros¨se Teile zerlegt. Die Medianfrequenz gibt Auskunft über die
Leistungsverteilung der auftretenden Frequenzen. Als zweiter Frequenzpara-
meter zur Auswertung von EMG-Signalen wird die momentane mittlere Fre-
quenz (IMNF) benutzt. Für die Berechnung gilt:
IMNF =
∫ ∞
0 f TFD(t, f ) d f∫ ∞
0 TFD(t, f ) d f
(3.16)
Stulen und De Luca konnten zeigen, dass sich die Medianfrequenz im Vergleich
zu der mittleren Frequenz als besonders immun gegenüber Signalrauschen ver-
hält (Stulen & DeLuca, 1981). Aus diesem Grund wird in der vorliegenden Ar-




3.1.6 Implementation der mathematischen Algorithmen
Die mathematischen Algorithmen wurden im Rahmen eines allgemeinen Soft-
ware-Programms zur Analyse von EMG-Signalen implementiert. Neben der
Analyse von elektromyographischen Signalen können auch kinematische und
dynamische Auswertungen durchgeführt werden. Die Umsetzung wurde mit
MatLab (Version 2007b) realisiert. Eine schematische Darstellung der Pro-
grammstruktur ist in Abbildung 3.4 zu sehen.
Die in dieser Studie ausgewerteten Rohdaten umfassten eine Datenmenge von
1 GByte. Neben den EMG-Signalen wurden auch die kinematischen und dy-
namischen Parameter in die Analyse mit aufgenommen. Die Systemparame-
ter umfassen sowohl allgemeine Variable wie Abtastrate und Filterparameter
als auch spezielle Parameter der Auswertung der Frequenzspektren wie Fens-
terbreiten oder Schrittweiten der Einzelspektren. Das Modul Frequenzanalyse
Abbildung 3.4: Struktur des Auswertungsprogramms zur Analyse von EMG-




umfasst drei Auswertealgorithmen: die Short-Time-Fourier-, die Wigner-Ville-
und die Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Transformation. Durch eine einheitliche
Schnittstelle für die Algorithmen der Frequenzanalyse ist es möglich noch an-
dere Zeit-Frequenz-Verfahren in das Programm zu integrieren.
Der Rechenaufwand der Frequenztransformationen ist für die implementier-
ten Verfahren deutlich unterschiedlich. So benötigt das Verfahren der Kurzzeit-
Fourier-Transformation (STFT) auf einem handelsüblichen PC(1, 2 GHz) für
ein Hebeintervall, das vier Hebungen umfasst, für die Auswertung eines Mus-
kels etwa 0, 6 s. Als Messparameter sind dabei folgende Werte eingestellt: Ab-
tastfrequenz 2000 Hz, Fensterbreite 256 Pkt./128 ms, Schrittweite der Spek-
tren 4 Pkt./2 ms. Die Berechnung der Zeit-Frequenz-Verteilung mit Hilfe der
smooth-pseudo-Wigner-Ville-Transformation erfordert dafür mit 95, 6 s eine
deutlich grös¨sere Rechenzeit. Die längere Verarbeitungszeit liegt in der deut-
lich höheren Komplexität des Algorithmus begründet. Durch die Tiefpassfilte-
rung der Ambiguitätsfunktion (siehe Kap. 3.1.4) und die Rücktransformation
zur WVT erhöht sich der Rechenaufwand deutlich. Eine Auflistung der Zeiten
der einzelnen Rechenoperationen ist im Anhang in Kapitel A.3 zu finden.
3.1.7 Simulation von EMG-Signalen zur Quantifizierung von
Effekten der muskulären Ermüdung
Im letzten Abschnitt des Kapitels Spektralanalytische Methoden geht es nicht
mehr um die Darstellung von mathematischen Verfahren zur Erstellung von
Zeit-Frequenz-Verteilungen, sondern um den Versuch, anhand eines einfachen
Modells die Einflussgrös¨sen von zwei physiologischen Parametern auf den
spektralen Auswerteparameter der Medianfrequenz zu simulieren. Als physio-
logische Parameter gehen dabei die Geschwindigkeit und die Dauer der Akti-
onspotentiale in die Simulation ein.
Ein Effekt von muskulärer Ermüdung ist die Veränderung der Ausbreitungs-
geschwindigkeit der Aktionspotentiale auf der Muskelfaser (siehe Kap. 2.1.2).
Dies entspricht einer Verminderung der Muskelfaserleitgeschwindigkeit
MFCV. Die zugrunde liegenden physiologischen Ursachen sind dabei noch
nicht vollständig aufgeklärt.
Ein zweiter wichtiger Einflussfaktor auf die Änderung der spektralen Zusam-
mensetzung ist die Breite der verschiedenen Aktionspotentiale. Die Annahme,
die Dimitrov und KollegInnen für ihre Simulationen zugrunde legen
(Arabadzhiev et al., 2005), sind in Abbildung 2.5 dargestellt. Es wird deutlich,




Um die Änderung der spektralen Zusammensetzung zu verdeutlichen, wird
auf ein sehr einfaches Modell der Signaldetektion zurückgegriffen. Dabei wird
als Eingangssignal lediglich ein Aktionspotential, das keinen Hyperpolarisati-
onseffekt aufweist, verwendet. Dies stellt für die Fragestellung eine ausreichen-
de Grundlage dar, da dieser Effekt lediglich zu einem konstanten Frequenzoff-
set führen würde.
Das Ausgangssignal (y (t)) eines linearen Systems leitet sich aus der Konvoluti-
on (Faltung) des Eingangssignals (x (t)) und der zeitlichen Impulsantwort h(τ)




h(τ) x(t− τ) dτ (3.17)
wobei τ das zeitliche Verschiebungsintervall zur Zeit t ist. In diskreter Form





h(n) ∗ x(k− n) (3.18)
beschrieben. Die Impulsantwort beinhaltet den zeitlichen Output des Systems
auf einen infinitesimalen Puls (Delta-Impuls). Für die Oberflächen-Elektromyo-
graphie entspricht die Impulsantwort der in Abbildung 3.5 dargestellten Form
eines bipolaren Einheitssignals eines bestimmten Abstands und einer vorge-
gebenen Pulsbreite. Als geometrischer Parameter für die Simulation werden
Abbildung 3.5: Simulationsmodell zur Veränderung der spektralen Zusam-
mensetzung für Oberflächen-EMG
der Abstand der beiden Elektroden (dEabst) und die Grös¨se der beiden Ab-
leitungsbereiche (EAB) in die Berechnung aufgenommen. Die Werte sind aus
den realen Messbedingungen entnommen und betragen für dEabst = 22 mm
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und EAB = 12 mm. Für die Simulation werden die Elektrodenabstände über
die Ausbreitungsgeschwindigkeit in die Zeitdimension transformiert. Für die
Formparameter der einzelnen Aktionspotentiale sind Geschwindigkeiten von
MFCV = 2...7 ms und Pulsbreiten von dAP = 2...6 ms benutzt worden.
Der zeitliche Verlauf des Outputsignals wird mit Hilfe der Fast-Fourier-Trans-
formation (FFT) in den Frequenzbereich transformiert. Als Ermüdungs-Para-
meter wird die Medianfrequenz (siehe Kap. 3.1.5) benutzt. Die Ergebnisse der
Simulationsberechnung für unterschiedliche Ausbreitungsgeschwindigkeiten
und Pulslängen sind in Kapitel 4.1.1 zu finden.
Abbildung 3.6: Output der Simulation für die Parameter dAp und MFCV a) bi-
polares Outputsignal und b) Spektrogramm des Outputsignals
Die Breite des Frequenzspektrums ergibt sich aus der Tatsache, dass hier nur
ein bipolares Signal analysiert wird. Die Bandbreite des Spektrums verringert
sich mit einer zunehmenden Anzahl von Inputsignalen gleicher Breite und Ge-
schwindigkeit. Dies ist eine Eigenschaft der Fourier-Transformation.
3.2 Untersuchungsmethodik
3.2.1 Beschreibung der Stichprobe
An der Untersuchung nahmen 22 männliche Studenten (26,7 (4,9) Jahre / 76,2
(7,3) kg / 181 (6,0) cm) der Sportwissenschaft teil. Ihre Teilnahme war freiwillig.
Dies bestätigten sie mit einer Einverständniserklärung. Vor der Teilnahme wur-
den die Probanden auf mögliche Folgen von ausbelastenden Tests in Form von
Muskelschmerzen aufmerksam gemacht. Der Text ist im Anhang (Abb. A.4) in
Kapitel A.2 beigefügt.
Die Probanden wurden gebeten, Auskunft über ihre sportliche Aktivität/Sport-
art, Erfahrungen im Krafttraining zu geben. Dabei wurde speziell nach Er-
fahrungen im Freihanteltraining gefragt. Der Frage- und Auswertebogen zum




Die Probanden hatten die Aufgabe einen ausbelastenden Hebeversuch durch-
zuführen. Das dem zugrunde liegende Testverfahren wurde 1988 von Meyer
und MitarbeiterInnen unter dem Namen PILE-Test (Progressive Isoinertial Lif-
ting Evaluation) publiziert (T. G. Mayer et al., 1988a, 1988b). Der Test zur Be-
stimmung der Hebekapazität wird in zwei Ausführungen beschrieben. Dabei
werden unterschiedliche Hebewege vorgeschrieben. Beim ‚Lumbal-Test‘ wird
die Last vom Boden bis auf Hüfthöhe gehoben und beim ‚Zervikal-Test‘ von
Hüfthöhe bis Schulterhöhe.
In der hier durchgeführten Untersuchung wurde ausschlies¨slich der Lumbal-
Test verwendet. Dabei hatten die Probanden die Aufgabe, eine Last in Form
einer mit Sandsäcken beladenen Kiste vom Boden auf eine Ablage zu stellen.
Die Kiste hatte die Abmessungen 32x44x29 cm mit einer Griffhöhe von 27 cm.
Die Höhe der Ablage wurde für jeden Probanden auf Hüfthöhe (trochanter
major) minus halbe Kistenhöhe eingestellt. Der Hebevorgang wurde für jedes
Gewicht viermal wiederholt. Dafür stand eine Zeit von 20 sec zur Verfügung.
Nach einem Hebeintervall (4 Hebungen) wurde der Versuch ohne Pause mit
einem um 2, 5 kg gesteigerten Gewicht fortgeführt. Der Test wurde beendet,
wenn eines der folgenden Abbruchkriterien eintrat:
1. Psycho-physiologisches Abbruchkriterium: Die vier Hebungen mit der aktu-
ellen Last können nicht in 20 s beendet werden.
2. Kardiovaskuläres Abbruchkriterium: Die Herzfrequenz übersteigt den
Normwert: 85% der altersgemäs¨sen maximalen Herzfrequenz
3. Sicherheits-Abbruchkriterium: Die Last übersteigt 55-66% des Körperge-
wichtes.
Das Abbruchkriterium 3 resultiert aus dem Anwendungsgebiet des Tests, der
für Rückenpatienten in sogenannten "functional restoration programs for spi-
nal disorders“ konzipiert wurde. Aufgrund der geringen Leistungsfähigkeit,
bzw. fehlender Adaptationen wurde dieses Abbruchkriterium aus Sicherheits-
erwägungen mit aufgenommen (T. G. Mayer et al., 1988a). Abweichend vom
Original-Protokoll wurde in der hier durchgeführten Untersuchung die Stei-
gerung der zu hebenden Last statt der angegebenen 10 pounds (Männer) auf
2, 5 kg festgelegt.
Vor der Durchführung des Ausbelastungstests wurden die Probanden aufge-
fordert sich auf einem Ruderergometer aufzuwärmen. ’¨Uber eine akustische
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computergesteuerte Ansage wurde den Probanden der Start und das Ende ei-
nes jeden Intervalls (vier Hebungen) mitgeteilt. Während des Tests wurde in In-
tervallen von fünf Sekunden über die bereits verstrichene Zeit informiert. Die
aktuelle Herzfrequenz wurde nach jedem Intervall (20 s) aufgenommen. Zu-
sätzlich erhielten die Probanden eine Mitteilung über das aktuelle Gewicht.
3.2.3 Datenaufnahme
Der PILE-Test wurde mit elektromyographischen, kinematischen und dynami-
schen Messmethoden untersucht. Eine schematische Darstellung der Datenauf-
nahme mit Hilfe einer Input-Box der Firma Biovision (Wertheim) ist in Abbil-
dung 3.7 zu sehen. Die eingehenden Signale wurden in einem Spannungsbe-
reich von ±5 Volt aufgenommen und über eine Analog-Digital-Wandlerkarte
(ADC) in den Messrechner übertragen. Die EMG-Elektroden sind mit Vorver-
Abbildung 3.7: Schematische Darstellung der Messwert-Aufnahme
stärkern (Biovision, Wertheim) ausgestattet. Dies gilt ebenfalls für die beiden
Goniometer (Biovision, Wertheim). Für die Aufnahme der Werte einer zweige-
teilten Kraftmessplatte (Mechatronics, Hamm) wurde ein Differenzverstärker
gebaut (siehe Kap. A.1). Dadurch konnte gewährleistet werden, dass die Kraft-
daten synchron mit den Daten der kinematischen und elektromyographischen
Messungen mit einer Abtastfrequenz von 2 kHz aufgenommen werden konn-
ten. Um den Hebevorgang zu untersuchen wurde die verwendete Kiste mit
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einem einfachen Signalgeber versehen, der bei Bodenkontakt ein 5 Volt-Signal
erzeugte (siehe Kap. A.1).
Die Datenaufnahme wurde mit Hilfe des Datenerfassungsprogramms Dasy-
Lab (National Instruments, USA) realisiert. Damit wurden, neben der Erfas-
sung und Sicherung der Daten, auch die akustischen Testanweisungen an die
Probanden generiert und gesteuert. Die Probanden erhielten zusätzlich zu den
Start- und Stopp-Meldungen alle fünf Sekunden eine Mitteilung über die bis
dahin verstrichene Zeit.
Zusätzlich zu der beschriebenen Datenerfassung wurden die Hebeversuche
mit einer handelsüblichen digitalen Videokamera (DV) aufgezeichnet (siehe
Kap. 3.2.5). Dabei wurde das von der Kiste erzeugte Synchronisationssignal
über eine Leuchtdiode direkt in die Videoaufzeichnung mit übernommen.
3.2.4 Elektromyographische Untersuchung
Zur Analyse der elektrischen Muskelaktivität wurden sechs Muskeln mit EMG-
Elektroden versehen. Die Auswahl resultierte aus der Funktion unterschiedli-
cher Muskelgruppen, die als Kinetoren für das Anheben einer Last funktio-
nieren. Dies ist die Strecker-Schlinge der Beinmuskulatur mit den Muskeln M.
vastus lateralis (VL), M. biceps femoris (BF) und M. gastrocnemius (GA). Als
zweites wurden der M. erector spinae (ES) und der M. gluteus maximus (GL)
als Rumpfextensor bzw. Hüftstrecker untersucht. Zusätzlich wurde der Arm-
beuger M. biceps brachii (BB) mit in die Untersuchung einbezogen. Zur Vorbe-
reitung wurde die Position optisch bzw. palpatorisch bestimmt. Dabei wurde
darauf geachtet, dass die Elektroden senkrecht zur Faserrichtung in einer ge-
nügend gros¨sen Entfernung von den Muskelsehnen aufgebracht wurden. Vor
dem Applizieren der Elektroden wurden an den entsprechenden Stellen die
Haare mit einem Rasierer entfernt und die Haut mit Aceton gereinigt. Der Ab-
stand der beiden bipolaren Elektroden betrug 20 mm. Die Masseelektrode zur
Differentialableitung wurde über dem Wadenbeinköpfchen auf der Haut befes-
tigt. Zur Vermeidung von Verschiebungen der Elektroden auf der Haut wurde
ein Pflaster über die Elektroden geklebt (siehe Abb. 3.8).
Zur Vorbereitung wurde die Position optisch bzw. palpatorisch bestimmt. Da-
bei wurde darauf geachtet, dass die Elektroden senkrecht zur Faserrichtung in
einer genügend gros¨sen Entfernung von den Muskelsehnen aufgebracht wur-
den. Vor dem Applizieren der Elektroden wurden an den entsprechenden Stel-
len die Haare mit einem Rasierer entfernt und die Haut mit Aceton gereinigt.
Der Abstand der beiden bipolaren Elektroden betrug 20 mm. Die Masseelek-
trode zur Differentialableitung wurde über dem Wadenbeinköpfchen auf der
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Abbildung 3.8: Applikation der Elektroden für die Muskeln M. gastrocnemius,
M. vastus lateralis und M. biceps femoris
Haut befestigt. Zur Vermeidung von Verschiebungen der Elektroden auf der
Haut wurde ein Pflaster über die Elektroden geklebt (siehe Abb. 3.8).
Als Funktionstest führten die Versuchspersonen maximale isometrische Mus-
kelkontraktionen durch. Dabei wurden die Verstärkungsfaktoren für die Vor-
verstärker für die verschiedenen Elektrodenpaare eingestellt. Es war zu beach-
ten, dass die dynamischen Muskelkontraktionen zum Teil deutlich höhere Am-
plituden erreichten, als die statisch durchgeführten Kontraktionen.
Die EMG-Aufnahmen wurden mit einem Messsystem der Firma Biovision
(Wertheim) durchgeführt. Die Vorverstärker sind in drei Stufen mit einem Ver-
stärkungsfaktor von 500, 1000 und 1500 einstellbar. Die Signale wurden über
eine Inputbox zu einer AD-Wandlerkarte (National Instruments NI-6220) im
Messrechner übertragen und mit dem Software-Programm DasyLab aufgenom-
men und gespeichert. Die Abtastrate betrug 2 kHz.
Signalauswertung
Die Messwerte wurden jeweils für ein Intervall (vier Hebungen) aufgenom-
men. Die Darstellung in Abbildung 3.9 zeigt den zeitlichen Verlauf des Roh-
EMGs für den Muskel M. vastus lateralis für das zehnte Intervall mit einer Last
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von 26, 5 kg. Zusätzlich ist der zeitsynchronisierte Verlauf der mittleren Aktivi-
tät des Signals, dass durch eine Tiefpassfilterung erzeugt wird, eingetragen. Es
wurde dafür ein Mittelwert-Filter (moving average MAV) eingesetzt, der eine
Zeitkonstante von 200 ms besas¨s. Der Verlauf der mittleren Aktivität ist in Ab-
bildung 3.9 als gelbe Linie zu sehen. Zur Signalsynchronisation bezüglich der
Stand- und Bewegungsphasen der Last wurde das Kontaktsignal der Kiste be-
nutzt. Eine Hebung besteht demnach aus zwei Standphasen (Boden, Tisch) und
zwei Bewegungsphasen (Anheben, Abstellen). Die Standphasen sind durch die
geringe, die Bewegungsphasen sind durch die hohe Signalamplitude gekenn-
zeichnet.
Abbildung 3.9: Amplitudenverlauf des M. vastus lateralis über vier Hebevor-
gänge eines Intervalls mit einer Last von 26, 5 kg. Das Synchro-
nisationssignal Kiste zeigt die Stand- und Bewegungsphasen
der Kiste an. Die Hebeintervalle sind mit * gekennzeichnet.
Tabelle 3.1: Einteilung der zeitlichen Phasen innerhalb eines Hebevorgangs
Phase Abkürzung Zeitintervall
Voraktivität VA 100 ms vor der Bewegung der Kiste
Initialphase IP Bewegungsstart Kiste bis Kiste in Kniehöhe
Sekundärphase SP Kiste in Kniehöhe bis Kiste Hüfthöhe
Abstellphase AP Kiste in Hüfthöhe bis auf den Tisch
In Abbildung 3.10 ist der Verlauf der mittleren Aktivität, d.h. des gefilterten
EMG-Signals zu sehen. Auch hier ist die zeitliche Zuordnung über das Syn-
chronisationssignal der Kiste möglich. Zur Auswertung der einzelnen Hebe-
vorgänge wurden vier Zeitintervalle getrennt betrachtet. Diese sind in Tabelle
3.1 aufgelistet. Die zugehörigen Zeitpunkte sind: T0: Beginn der Bewegung der
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Abbildung 3.10: Gefilterter Amplitudenverlauf des M. vastus lateralis aus Abb.
3.9
Kiste, T1: Gewicht auf Kniehöhe, T2: Gewicht auf Hüfthöhe, T3: Absetzen der
Last auf dem Tisch.
Der Beginn des Hebens und das Absetzen der Kiste auf der Ablage konnte
über das Synchronisationssignal der Kiste exakt bestimmt werden. Die beiden
Positionen „Kiste in Kniehöhe“ und „Kiste in Hüfthöhe“ wurden nachträglich
aus den Videoaufnahmen entnommen (siehe Kap. Kinematische Untersuchun-
gen).
Der Aktivitätsverlauf des M. vastus lateralis von vier Hebungen innerhalb der
oben beschriebenen Zeitphasen ist in Abbildung 3.11 zu sehen. Die einzelnen
Funktionsphasen sind in einer auf die Phasengrenzen zeitnormierten Form dar-
gestellt.
Die Auswertung der frequenzanalytischen Daten mit Hilfe der in Kapitel 3.1
beschriebenen Algorithmen wird über die Zeitfrequenzverteilung der EMG-
Signale durchgeführt. Beispielhaft ist der Verlauf für den Muskel M. vastus
lateralis in Abbildung 3.12 dargestellt. Die Amplituden sind auf den Maximal-
wert innerhalb des Hebeintervalls normiert.
Um die Auswertung der Hebephasen zu quantifizieren ist in Abbildung 3.13
der zweidimensionale Contourplot der Aktivität des M. vastus lateralis dar-
gestellt. Die Zeitsynchronisation wird mit Hilfe des Kistenstatussignals herge-
stellt. Die hier ausgewerteten Funktionsphasen sind in der Darstellung des Ge-
samtverlaufs gekennzeichnet.
In Abbildung 3.14 ist die Zeit-Frequenz-Verteilung für Hebevorgang, folgende
Standphase der Kiste auf dem Tisch und Beginn der Abhebephase zu sehen. Es
fällt auf, dass der Verlauf der Medianfrequenz (IMDF) für geringe Signalam-
plituden zum Teil hohe Werte annehmen kann. Dies resultiert aus der Bestim-
mung des ‚Rauschsignals‘ im Bereich bis 1 kHz. Deshalb ist es notwendig, nur
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Abbildung 3.11: Zeitnormierter Verlauf der EMG-Amplituden für vier Hebun-
gen (V1-V4) eines Intervalls (L = 26.5 kg) für den M. erector
spinae. Die mittleren Amplituden sind im Balkendiagramm
(b) für die Phasen Voraktivität(VA), Initialphase (IP) und Se-
kundärphase (SP) mit den entsprechenden Standardabwei-
chungen eingetragen.
Abbildung 3.12: Zeit-Frequenz-Verteilung (TFD) des m. vastus lateralis. Die
Verteilung setzt sich aus 10687 Einzelspektren mit einer
Schrittweite von 2 ms zusammen.
die Bereiche mit in die Auswertung aufzunehmen, die eine ausreichende Si-
gnalamplitude besitzen. Der Schwellwert für die spektralanalytische Auswert-




Abbildung 3.13: Amplitudennormierte Zeit-Frequenz-Verteilung (TFD) des m.
vastus lateralis. Das Synchronisationssignal (rote Kurve) zeigt
die einzelnen Phasen der vier Hebungen an. Mit HP sind die
einzelnen Hebephasen gekennzeichnet.
Abbildung 3.14: Zeit-Frequenz-Verteilung (TFD) des M. erector spinae für eine
Hebung und das folgende Aufnehmen der Last. Zusätzlich ist
der Verlauf der IMDF eingetragen.
Die Auswertung der momentanen Medianfrequenz der Spektren verläuft nach
dem gleichen Prinzip, wie dies auch für die Auswertung der amplitudenbe-
zogenen Messparameter angewendet wurde (vgl. 3.11). Der Verlauf der mo-
mentanen Medianfrequenz (IMDF) für zwei Hebungen eines Intervalls ist in
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Abbildung 3.15: Zeitnormierter Verlauf der momentanen Medianfrequenzen
für zwei Hebungen eines Intervalls (L = 26.5 kg) für den M.
erector spinae. Die mittleren Frequenzen sind im Balkendia-
gramm (b) für die Phasen Voraktivität(VA), Initialphase (IP)
und Sekundärphase (SP) eingetragen.
Abbildung 3.15 dargestellt. Die Breite der einzelnen Spektren beträgt 256 ms.
Der zeitliche Abstand zwischen den Spektren beträgt 2 ms.
3.2.5 Kinematische Messungen
Für die kinematischen Untersuchungen wurden zwei Methoden verwendet.
Zur Bestimmung der Winkelverläufe am Knie- und Ellenbogengelenk wur-
den elektrische Goniometer eingesetzt, die über die Inputbox gleichzeitig mit
den EMG-Signalen (siehe Kap.3.2.4) aufgenommen wurden. Die Änderung des
Rumpfneigewinkels wurde mittels einer Videoanalyse ausgewertet. Dazu wur-
de eine handelsübliche DV-Kamera (Nicon) mit einer Bildfrequenz von 25 Hz
benutzt. Der Abstand zur Sagitalebene der Personen betrug 5 m. Als Referenz-
punkte für die Videoanalyse wurden reflektierende Marker angebracht. Die
Positionen waren wie folgt: - Kopf (Tragus), Schulter (Acromion), Ellenbogen
(Epicondylus humeri lateralis), Rumpf (mittig 10 cm oberhalb des Beckenkam-
mes), Hüfte (Trochanter major), Knie (Condylus lateralis) und Knöchel (Mal-
leolus lateralis).
Während der Messung des Kniewinkels ergaben sich jedoch praktische Pro-
bleme. Gegen Ende des Ausbelastungstests löste sich durch den Schweis¨s bei
einigen Probanden (12 Pn.) die Klebefixierung des unteren Goniometerschen-
kels. Zudem kam es vor, dass durch die Kontraktion des M. quadriceps fe-
43
3 Methodik
moris der Klebestreifen des oberen Schenkels riss (2 Pn.) . Um eine einheit-
liche Auswertung zu gewährleisten wurde der Kniegelenkwinkel in den drei
untersuchten Positionen analog zu der Bestimmung des Rumpfneigewinkels
nachträglich mit dem Videoanalyseprogramm ‚Simi-Motion‘(simi reality moti-
on systems GmbH, Unterschleis¨sheim) durchgeführt. Da der Kniemarker auf
dem Goniometer aufgeklebt war verrutschte somit auch ein Referenzpunkt für
die Auswertung des Kniewinkels. Deshalb wurde die Knieachse unabhängig
von dem angebrachten Markern für die entsprechenden Probanden anhand des
Videobildes optisch bestimmt und für die Hebungen einer Person konstant ge-
halten. Die Fehler, die bei dieser Methode entstehen, können für die Auswert-
ung der relativen Änderung des Kniewinkels einer Person toleriert werden. Da
in der vorliegenden Arbeit nicht zwischen unterschiedlichen Hebetypen un-
terschieden wurde, werden die Ergebnisse nicht auf die Beträge der Winkel
fokussiert.
Abbildung 3.16: Verlauf der Kniegelenk- und Ellenbogengelenkwinkel beim
viermaligen Heben einer Last von 22.5 kg. Zusätzlich zur Win-
kelverlaufskurve ist das Synchronisationssignal der zu heben-
den Kiste im Wechsel von Boden- und Tischkontakt zu se-
hen.Die Hebeintervalle sind mit * gekennzeichnet
Der Rumpfneigewinkel wurde über die Verbindung von zwei Markern gegen-
über der Vertikalen bestimmt. Die beiden Marker befanden sich a) am Tro-
chanter major und b) 10cm oberhalb des Beckenkamms mittig auf der rechten
Rumpfseite. Durch diese beiden Punkte wurde die Rumpfneigung in Bezug auf
den Bereich der Lendenwirbelsäule abgebildet. Auch hier ist die Auswertung
auf die relativen Änderungen dieses Winkels gerichtet. Wegen Verschiebung
des Markers (Trochantor major) wurden vier Personen aus der Auswertung
der beiden untersuchten Winkel genommen. Im Anhang der Arbeit sind die
Daten der verbliebenen 18 Personen aufgelistet.
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Um die Änderungen im Bewegungsverhalten zu quantifizieren wurden für alle
Probanden die Kniegelenk- und Rumpfneigewinkel zu den Zeitpunkten T0, T1
und T2 ausgewertet. Daraus lassen sich Aussagen über Bewegungsamplituden
in den Funktionsphasen IP und SP gewinnen. Die Liste der Messwerte für die
beiden Gelenkwinkel ist im Anhang in Kapitel A.4 zu finden.
Ein typischer Verlauf des Kniegelenk- und Ellenbogengelenkwinkels während
eines Intervalls mit vier Hebungen ist in Abbildung 3.16 dargestellt.
3.2.6 Dynamische Messungen
Vor der Durchführung des PILE-Tests wurden die Kraftfähigkeiten der Haupt-
kinetoren für eine Hebebewegung (Rücken -und Beinstrecker) mit zwei iso-
metrischen Maximalkrafttests ermittelt (Abb. 3.17). Dabei wurden die Positio-
nen so gewählt, dass aufgrund der Kraft-Längen-Relation der entsprechenden
Muskeln die generierten Kräfte im oberen möglichen Bereich liegen. Die Kraft-
fähigkeit der Rumpfextensoren wurde an einem Trainings- und Diagnosegerät
der Firma DAVID (R2100) bestimmt. Der Rumpfneigewinkel wurde auf 30◦
festgelegt. Es wurden zwei Versuche mit ausreichender Pause (> 45 s) zwi-
schen den Versuchen durchgeführt. Zur Bestimmung der Kraftfähigkeit der
Abbildung 3.17: Messung der isometrischen Maximalkraftfähigkeit der Rump-
fextensoren (links). Isometrischer Maximalkrafttest an der
Beinpresse (rechts).
Beinstreckmuskulatur wurde eine Beinpresse (DAVID GmbH) eingesetzt. Die
Probanden wurden so positioniert, dass die beiden Versuche bei einem Knie-
winkel von 90◦ durchgeführt werden konnten. In die Auswertung wurden von
beiden Tests die jeweils besten Versuche einbezogen.
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Die Messung der Bodenreaktionskraft während des PILE-Tests wurde mit einer
eindimensionalen Kraftmessplatte der Firma MechaTronic (Hamm) aufgenom-
men. Da die mitgelieferte Software nur mit einer Abtastrate von 200 Hz funktio-
niert, wurde ein Vorverstärker gebaut, der es ermöglichte, die Kraftwerte eben-
falls über die Inputbox aufzunehmen. Eine kurze Darstellung der Hardware-
Anpassungen zur Durchführung des Versuchs ist im Anhang zu finden (Kap.
A.1). Um den Probanden eine grös¨sere Trittfläche zu ermöglichen, wurde die
Kraftmessplatte mit einem Aufsatz mit den Mas¨sen 80 cm× 80cm erweitert (sie-
he A.1). So wurde gewährleistet, dass die Probanden ihre Hebeposition nach
eigenem Ermessen variieren konnten. Der Verlauf der Bodenreaktionskraft für
Abbildung 3.18: Verlauf der Bodenreaktionskraft beim viermaligen Heben mit
einer Last von 7.5 kg. Zusätzlich zur Kraftkurve ist das Syn-
chronisationssignal der zu hebenden Kiste im Wechsel von
Boden- und Tischkontakt zu sehen. Die Markierung (*) be-
zeichnet die Hebephasen innerhalb eines Intervalls
ein Intervall ist in Abbildung 3.18 dargestellt. Zusätzlich ist das Synchronisati-
onssignal der Kiste zu sehen. Dabei entspricht das erste von Null verschiede-
ne Zeitintervall der Funktionsphase „Anheben der Last bis zum Absetzen der
Last“ auf dem Tisch. Das zweite positive Signal erstreckt sich vom Zeitpunkt
„Kiste vom Tisch nehmen bis zum Abstellen der Last auf dem Boden“. Diese
beiden Phasen wiederholen sich im Laufe eines Hebeintervalls noch dreimal.
Deutlich sind die hohen Kraftspitzen beim Aufsetzen der Kiste auf den Boden
zu erkennen.
3.3 statistische Auswertung
Die statistische Analyse der aufgenommenen Parameter erfolgte mit Hilfe des
Programmpakets SPSS (Version 17.0). Als grundsätzliches Verfahren wurde der
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gepaarte T-Test für abhängige Stichproben gewählt. Die Prüfung auf Normal-
verteilung wurde mit dem Kolmogorov-Smirnov-Anpassungstest durchge-
führt. Für die Prüfung auf gleiche Varianzen der Verteilungen wurde der F-
Test nach Levene eingesetzt. Allen Berechnungen lag ein Signifikanzniveau von
95% zugrunde.
Um Zusammenhänge zwischen den spektralanalytischen und den kinemati-
schen Parametern aufzudecken wurde die Differenz der mittleren Medianfre-
quenz des Start-, Mittel- und Schlussintervalls, sowie die Änderung der Be-
wegungsamplituden für das Kniegelenk und die Rumpfaufrichtung benutzt.
Als Testverfahren wurde die bivariate Korrelation nach Pearson eingesetzt. Zu-





4.1 Ergebnisse der spektralanalytischen Methode
4.1.1 Simulation von EMG-Spektren
Mit Hilfe des in Kapitel 3.1.7 beschriebenen einfachen Modells wird der Ein-
fluss der Muskelfaserleitgeschwindigkeit (MFCV) und der Pulsbreite der Ak-
tionspotentiale auf die Medianfrequenz der resultierenden Spektren bestimmt.
Dabei werden die geometrischen Parameter der Elektrodenkonfiguration kon-
stant gehalten. Der Abstand zwischen den Elektroden beträgt 22 mm. Die Elek-
trodenbreite (Typ Ambu Blue Sensor N-klein) geht mit 12 mm in die Berech-
nung ein. Dies entspricht den in der Untersuchung des PILE-Tests benutzten
Werten (siehe Kap. 3.2.4).
In Abbildung 4.1 sind die bipolaren EMG-Signale für unterschiedliche Ge-
schwindigkeiten der Aktionspotentiale eingetragen. Der Wertebereich von 2−
7 ms ist der Literatur (siehe Kap. 2.1) entnommen. Die Halbwertsbreite/Puls-
dauer (tAP) bleibt unverändert bei einem Wert von tAP = 3 ms. Im rechten Teil
der Abbildung sind die dazugehörigen Frequenzspektren zu sehen. Es zeigt
sich ein deutlicher Einfluss der MFCV auf die Position der Frequenzspektren.
Mit zunehmender Geschwindigkeit verschieben sie sich zu höheren Frequen-
zen. Eine Rechtsverschiebung der Spektren bedeutet auch eine Erhöhung der
Medianfrequenz.
Deutlich ist der Einfluss der geometrischen Konstellation der Elektroden zu
erkennen. Für geringe Geschwindigkeiten (MFCV < 3ms ) zeigt das bipolare
Differenzsignal eine leichte Abflachung im Mittelteil (rote Kurve). Daraus re-
sultiert im dazugehörigen Frequenzspektrum ein Seitenband mit höheren Fre-
quenzanteilen von geringer Amplitude. Aufgrund des unsymmetrischen Ver-
laufs des Aktionspotentials mit einem steileren Anstieg im ersten Teil des Si-
gnals zeigt das bipolare Differenzsignal für höhere Geschwindigkeiten eben-
falls einen unsymmetrischen Verlauf. Die Signalamplituden im negativen Be-
reich sind größer als diejenigen im positiven Bereich.
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Abbildung 4.1: Darstellung des bipolaren Zeitsignals und der zugehörigen Fre-
quenzspektren für unterschiedliche MFCV. Die Parameter sind:
MFCV (v) von 2− 7ms , die Pulsbreite beträgt für alle Simulatio-
nen dAP = 3 ms
Aufgrund der Beschränkung des angewandten Modells auf die Auswertung
nur eines Aktionspotentials zeigen die Spektren eine große Halbwertsbreite.
Für die Auswertung der Medianfrequenz hat dies jedoch wie in Kapitel 3.1.7
beschrieben keine nennenswerte Auswirkung.
Abbildung 4.2 zeigt die Resultate der Simulation für die Variation der Pulsbrei-
te bei konstanter Muskelfaserleitgeschwindigkeit. Die Werte der Pulsdauer der
Aktionspotentiale erstrecken sich von 2− 7 ms. Dabei beträgt die MFCV kon-
stant 3 ms . Mit zunehmender Pulsdauer verschieben sich die Spektren zu kleine-
ren Frequenzwerten. Die Medianfrequenz nimmt mit zunehmender Pulsdauer
ab. Auch hier wird der Einfluss des Elektrodenabstands für die Simulation von
Aktionspotentialen mit geringen Pulsdauern deutlich. Analog zu Abbildung
4.1 sind Frequenzbänder mit höheren Frequenzen zu erkennen.
Die Abbildungen 4.1 und 4.2 machen deutlich, dass die Änderungen der Mus-
kelfaserleitgeschwindigkeit und der Pulsdauer einen direkten Einfluss auf den
in dieser Arbeit analysierten Parameter der Medianfrequenz haben. Sowohl ei-
ne Reduktion der Ausbreitungsgeschwindigkeit, als auch eine Erhöhung der
Pulsdauer führt zu einer Verringerung der Medianfrequenz des resultierenden
Spektrums. Eine Gesamtansicht des Zusammenhangs zwischen der Ausbrei-
tungsgeschwindigkeit der Aktionspotentiale über die Muskelfaser und der re-
sultierenden Medianfrequenz für unterschiedliche Pulslängen ist in Abbildung
4.3 zu sehen. Es wird deutlich, dass die erwartete Linearität zwischen der Mus-
kelfaserleitgeschwindigkeit und der Medianfrequenz des Leistungsdichtespek-
trums nicht über den gesamten Bereich der Geschwindigkeitsparameter zu se-
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Abbildung 4.2: Darstellung des bipolaren Zeitsignale und der zugehörigen Fre-
quenzspektren für unterschiedliche Pulsbreiten (tAP). Die Para-
meter sind: tAP von 2− 7 ms, die MFCV beträgt für alle Simu-
lationen v = 3ms
hen ist. Dies wird durch die geometrische Anordnung der Elektroden und der
Asymmetrie der benutzten Form der Aktionspotentiale verursacht. Es kommt
demnach zu einer Abflachung der Kurve mit höheren Geschwindigkeiten.
4.1.2 Vergleich der Spektren für unterschiedliche Algorithmen
Um die unterschiedlichen Eigenschaften der in Kapitel 3.1 beschriebenen
Transformationen zu verdeutlichen, werden in diesem Kapitel einige Spektren
bzw. Zeit-Frequenz Verteilungen miteinander verglichen. Die untersuchten
Transformationen sind die Kurzzeit-Fourier-Transformation (STFT), die Wig-
ner-Ville-Transformation (WVT) und die Smoothed-Pseudo-Wigner-Ville-
Transformation (spWVT).
In Abb. 4.4 - 4.6 sind die EMG-Zeitsignale und die resultierenden Spektren des
M. erector spinae über ein Zeitintervall von 128 ms dargestellt. Alle drei Spek-
tren zeigen ausgeprägte Frequenzbänder im unteren und geringe Amplituden
im Bereich hoher Frequenzen. Das entspricht den Eigenschaften, die elektri-
schen Muskelsignale aus physiologischer Sicht mit sich bringen (vgl. Kapitel
2.1). In Abbildung 4.4 sind die Zeit- und Frequenzkurven, die sich aus der
Anwendung der STFT ergeben, zu sehen. Im Unterschied zu den beiden an-
deren Transformationen, zeigt die Fensterung des Zeitsignals einen deutlichen
Einfluss auf den Verlauf der Amplituden. Es kommt zu einer Dämpfung der Si-
gnalanteile an den Rändern des Zeitintervalls (Abb. 4.4-oben). Es handelt sich
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Abbildung 4.3: Darstellung des Zusammenhangs von Muskelfaserleitge-
schwindigkeit (MFCV) und Medianfrequenz (MDF) für Puls-
breiten (tAP) von 2− 7 ms
Abbildung 4.4: Methode: STFT Abbildung 4.5: Methode: WVT
hier um die Anwendung des Hannig-Fensters1 (Stearns & David, 1988). Die
Fensterbreite beträgt 128 ms. Das entspricht bei einer Abtastfrequenz von 2 kHz
256 Signalpunkten.
Das Spektrum des gleichen Signalausschnitts, das sich aus der Anwendung
der Wigner-Ville Transformation ergibt, ist in Abbildung 4.5 dargestellt. Da das
1 w(n) = 0.5
(
1− cos ( 2pinN−1))
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Abbildung 4.6: Methode: psWVT. Die Abbildungen 4.4 - 4.6 zeigen jeweils im
oberen Teil das Zeitsignal und im unteren Teil das entsprechen-
de Frequenzspektrum. Die Markierungen an der Frequenzach-
se geben die Lage der Median- (cyan) und der mittleren Fre-
quenz (grün) an.
Zeitsignal nicht gefenstert werden muss, sind die Signalanteile an den Rän-
dern nicht abgeschwächt. Das Spektrum zeigt eine höhere Frequenzauflösung
im Vergleich zur Kurzzeit-Fourier-Transformation (STFT). Die Transformation
erzeugt jedoch im Frequenzspektrum des EMG-Signals Kreuzterme, die nicht
Bestandteil des Originalsignals sind (vgl. 3.1.3).
In Abbildung 4.6 ist das Zeitsignal und das resultierende Frequenzspektrum
der smooth-pseudo-Wigner-Ville-Transformation zu sehen. Der Filterparame-
ter σ der zweidimensionalen Filterfunktion (Gleichung 3.13) beträgt 0, 005. Das
Spektrum besitzt eine höhere Frequenzauflösung im Vergleich zur STFT. Zu-
dem sind die durch die Kreuzterme verursachten zusätzlichen Frequenzanteile
aus dem Signal herausgefiltert. Das Spektrum zeigt ausgeprägtere Frequenz-
bänder als diejenigen, die sich aus der Anwendung der STFT ergeben (Abb.
4.4).
Interessant ist in diesem Zusammenhang noch das Resultat der Lage der Me-
dianfrequenz (IMDF) und der Mittenfrequenz (IMNF). Die Spektren der WVT
und der spWVT zeigen geringere Frequenzanteile im Bereich ab 250 Hz. Da-
durch kommt es zu einer Verschiebung des Medianwertes zu geringeren Wer-
ten.
Die Abbildungen 4.7-4.9 zeigen die Zeit-Frequenz-Verteilung für die Aktivität
des M. biceps femoris beim Heben einer Last. Zusätzlich ist der Verlauf der
momentanen Medianfrequenz in die Abbildungen eingefügt. Dabei wird deut-
lich, dass die Berechnung der Medianfrequenz ausserhalb von Bereichen mit
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Abbildung 4.7: Methode: STFT Abbildung 4.8: Methode: WVT
Abbildung 4.9: Methode: psWVT; Abbildungen 4.7 - 4.9: Zeit-Frequenz-
Verteilung einer dynamischen Muskelaktivität des M. biceps fe-
moris beim Heben einer Last. Die roten Striche markieren den
Hebevorgang. Die schwarze Kurve zeigt den Verlauf der mo-
mentanen Medianfrequenz.
Alle drei untersuchten Verfahren zeigen eine ähnliche Verteilung der Aktivi-
tätsmaxima. Es ist jedoch zu erkennen, dass die Abbildung 4.9 eine deutlichere
Strukturierung besitzt, als das für die Zeit-Frequenz-Verteilung der STFT in
Abbildung 4.7 der Fall ist. Die einzelnen Frequenzmaxima sind klar voneinan-
der getrennt. Der Verlauf der Medianfrequenz für die WVT ist jedoch durch
eine Vielzahl von lokalen Frequenzschwankungen gekennzeichnet.
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4.1.3 Zeit-Frequenz-Verteilung von EMG-Signalen
In Abbildung 4.10 und 4.11 sind zwei Zeit-Frequenz-Verteilungen von EMG-
Signalen dynamischer Muskelkontraktionen des Muskels M. vastus lateralis
und M. erector spinae dargestellt. Die Aktivitäten sind während des viermali-
gen Hebens einer Last von 7 kg aufgenommen worden. Es ist deutlich, dass die
Aktivitäten des M. vastus lateralis wesentlich akzentuierter auftreten, d.h. die
Muskelaktivitäten finden in kürzeren Zeitabschnitten statt. Insgesamt erstre-
cken sich die Frequenzanteile bis zu Werten um etwa 250 Hz. Dies entspricht in
etwa Berechnungen2 bei einer Elektrodenkonfiguration mit einem Abstand von
20 mm und Muskelfaserleitgeschwindigkeiten von 2− 6 ms . Der Schwerpunkt
Abbildung 4.10: Zeit-Frequenz-Verhalten des Muskels M. vastus lateralis für
vier Hebungen mit einer Last von 7 kg
der spektralen Aktivität liegt in einem Bereich zwischen 50 Hz und 150 Hz.
Auswertung von kurzen dynamischen Muskelkontraktionen Mit Hilfe der
Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Transformation ist es möglich, Änderungen in-
nerhalb von Muskelkontraktionen in Zeitintervallen unter 50 ms zu detektie-
ren. In Abbildung 4.12 ist die normierte Zeit-Frequenz-Verteilung der elektri-
schen Muskelaktivität des M. erector spinae beim Anheben einer Last von 15 kg
zu sehen. Das aufgenommene Zeitintervall beträgt dt = 200 ms. Während der
Muskelaktivität sind deutlich zwei Phasen zu erkennen, in denen kurzfristig
hohe Frequenzanteile im Signal auftauchen. Diese Signaländerungen liegen im
2Abschätzung der Einzelpuls-Frequenzen: T = sv ; mit s = 22 mm und v = [2...6
m
s ] ergeben
sich Frequenzen ν = 1T zwischen 100− 275 Hz
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Abbildung 4.11: Zeit-Frequenz-Verhalten des Muskels M. erector spinae für
vier Hebungen mit einer Last von 7 kg
Bereich von 20 ms. Konsequenterweise macht sich die Änderung in der Zeit-
Frequenz-Verteilung auch auf den Verlauf der Medianfrequenz bemerkbar. Zu
diesen Zeitpunkten sind entsprechend zwei lokale Maxima zu sehen. Durch
die hohe Zeit- und Frequenzauflösung des mathematischen Algorithmus ist es
möglich kurzfristige Änderungen in der elektrischen Aktivität zu analysieren.
Nach den gegenwärtigen Erkenntnissen (vgl. Kap. 2.1) könnten diese Ände-
rungen mit der Rekrutierung von schnellen TypII-Muskelfasern assoziert sein.
Eine eindeutige Zuordnung dieser Analyseergebnisse zu den entsprechenden
physiologischen Ursachen kann jedoch an dieser Stelle nicht erfolgen.
Auswertung von längeren Zeitintervallen Ein Vergleich des IMDF-Verlaufs
für die Algorithmen der STFT und der spWVT ist in den Abbildungen 4.13 und
4.14 zu sehen. Die Verläufe zeigen unterschiedliche Änderungsfrequenzen. Die
Kurve für spWVT zeigt größere Zeit- und Frequenzauflösung für den Verlauf
der Medianfrequenz. Die gemittelte Kurve (rote Kurve) zeigt jedoch für beide
Verfahren einen ähnlichen Verlauf. Die Betrachtung der mittleren Leistungs-
dichte von dynamischen EMG-Signalen ist für große Beobachtungsintervalle
(> 500 ms) von allen hier vorgestellten Algorithmen möglich.
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Abbildung 4.12: Zeit-Frequenz-Verteilung einer Muskelaktivität. Die rote Kur-
ve zeigt den Verlauf der momentanen Medianfrequenz.
Abbildung 4.13: Verlauf der Medianfrequenz (blaue Kurve) für den M. vastus
lateralis beim Heben einer Last von 30 kg mit der Methode der
STFT. Die Fensterbreite beträgt 256 Pkt. bei einer Abtastrate
von 2 kHz. Die Zeitpunkte T0 bis T3 sind in Kap. 3.2.4 erklärt.
Die rote Kurve stellt den tiefpassgefilterten Verlauf dar.
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Abbildung 4.14: Verlauf der Medianfrequenz mit der Methode der spWVT.
Sonst gelten die Daten aus Abbildung 4.13.
4.2 Ergebnisse der Untersuchung des PILE-Tests
4.2.1 Ergebnisse der amplitudenbezogenen EMG-Parameter
Die Auswertung der amplitudenbezogenen Messparameter wurde nach der in
Kapitel 3.2.4 beschriebenen Methodik durchgeführt. In Abbildung 4.15 ist das
Abbildung 4.15: EMG-Signal des M. gluteus maximus für das Start-, Mittel-
und Schlussintervall. Das Synchronisationssignal zeigt den
Status der Kiste mit Stand- und Bewegungsphasen. Die Mar-
kierungen (∗) kennzeichnen die jeweiligen Hebephasen..
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aufgenommene Rohsignal des M. gluteus maximus für drei Intervalle mit un-
terschiedlichen Lasten (4 kg/19 kg/34 kg) dargestellt. Zusätzlich zum EMG-
Signal ist das Signal der Kiste mit den entsprechenden Bewegungs- und Stand-
phasen zu sehen (vgl. 3.2.4). Die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Ana-
lysen beziehen sich auf die Funktionsphase „Anheben der Last“. Die entspre-
chenden Phasen sind für alle drei Intervalle gekennzeichnet.
Es fällt auf, dass die vier Hebevorgänge dieses Probanden mit zunehmender
Last in einer längeren Zeit absolviert werden. Dabei ändern sich die Aktivitäts-
zeiten in geringerem Umfang als dies für die Pausen zwischen den Bewegungs-
phasen zu sehen ist. Im Schlussintervall wird die vorgegebene Gesamtzeit nur
knapp unterschritten. Dabei erhöht sich die Signalamplitude den Muskels M.
gluteus maximus mit steigender Last.
Abbildung 4.16: EMG-Signal des M. gluteus maximus für das Start- und
Schlussintervall mit jeweils vier Hebungen (links). Rechts sind
die mittleren Aktivitäten für jeden Versuch und die Gesamtak-
tivitäten aller Versuche(5) für die Zeitphasen dargestellt.
Der Verlauf der EMG-Signale für die Hebephasen aus Abbildung 4.15 sind in
Abbildung 4.16 dargestellt. Um die vier unterschiedlichen Hebungen zu ver-
gleichen, sind die einzelnen zeitlichen Funktionsphasen Voraktivität (VA:bis
T0), Initialphase (IP:T0-T1), Sekundärphase (SP:T1-T2) und Abstellphase (AP:
T2-T3) zeitnormiert worden. Auf der Abszisse sind die mittleren Zeitintervalle
aufgetragen. Die Abbildung enthält den Verlauf von jeweils vier Hebungen für
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das Start- und Schlussintervall. Auf der rechten Seite ist die resultierende mitt-
lere Aktivität für die vier Versuche und der gemittelte Wert über alle Hebungen
aufgetragen.
Die Aktivitäten des M. gluteus maximus zeigen für beide Intervalle Unterschie-
de bezüglich der Konstanz der Bewegung. Diese ist in der Sekundärphase deut-
lich größer als in der Abstellphase. Dies gilt besonders für das Schlussintervall.
Für das Startintervall sind zwei Aktivitätsmaxima zu sehen. Das erste beim An-
heben der Last und das zweite am Ende der Sekundärphase, wenn sich die Last
in Hüfthöhe befindet. Das erste Maximum kann dem initialen Überwinden der
Trägheit der Last zugeschrieben werden. Das zweite Aktivitätsmaximum re-
sultiert aus dem Ausstrecken der Arme um das Gewicht über den Tisch zu
bewegen. Dieser Vorgang ist mit einem erhöhten Lastmoment bezüglich der
Lendenwirbelsäule verbunden, das über Muskelkraftmomente der Rumpfex-
tensoren kompensiert werden muss (Brinckmann et al., 2000).
Im Schlussintervall zeigen sich sowohl zu Beginn der Hebung als auch in der
Abstellphase große Differenzen im Amplitudenverlauf. Dies wird durch ei-
ne Vergrößerung der Standardabweichung für die beiden Phasen verdeutlicht.
Das zweite Aktivierungsmaximum verschiebt sich in die Abstellphase hinein.
Eindeutige Zuordnungen der einzelnen Muskelaktivitäten zu funktionellen Be-
wegungen, bzw. Gelenkstabilisierungen sind nur unter Zuhilfenahme der Ge-
samtkoordinationsmuster der untersuchten Muskeln möglich. Dies wird jedoch
nicht im Rahmen der hier vorgestellten Untersuchung durchgeführt. Der Ver-
lauf der mittleren Amplituden für die drei Funktionsphasen VA, IP und SP über
die durchgeführten Intervalle des gesamten PILE-Tests eines Probanden sind in
Abbildung 4.17 dargestellt. Es handelt sich um die Gruppe der Rumpfextenso-
ren. Die Amplituden sind auf das dynamische Maximum des entsprechenden
Muskels normiert. Das dynamische Maximum ergibt sich aus der größten mitt-
leren Aktivität einer Funktionsphase des Hebevorgangs für alle absolvierten
Intervalle.
Die Werte zeigen für die Muskeln BF, M. gluteus maximus und M. erector spi-
nae einen Anstieg der jeweiligen Hauptaktivitätsphasen. Für den Muskel BF
zeigt sich eine geringe Amplitude für die Phase der Voraktivität und nur ei-
ne geringe Steigerung für die Initialphase. Das steht im Zusammenhang mit
der Funktion des zweigelenkigen Muskels. Zu Beginn der Bewegung würde
die kniebeugende Funktion des BF gegen die Wirkung der Kniestrecker kon-
traproduktiv sein. Erst in der Sekundärphase der Hebung kommt die Wirkung
als Hüftstrecker zur Geltung. Auch die Amplituden des M. gluteus maximaus
zeigen einen ähnlichen Verlauf mit entsprechender Aktivitätsverteilung inner-
halb der Hebeintervalle. Anders sehen die Aktivitätsmaxima beim M. erector
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spinae aus. Die größten Aktivitäten treten in der Voraktivierungsphase der He-
bung auf. Dies kann einer rumpfstabilisierenden Funktion zugeschrieben wer-
den. Im letzten Intervall zeigt sich eine Verschiebung der Amplitudenrelatio-
nen innerhalb der drei Funktionsphasen. Das Maximum der Aktivität befindet
sich nun in der Sekundärphase, d.h. die größten Amplituden werden erst im
zweiten Teil des Hebevorgangs erreicht.
Abbildung 4.17: Verlauf der mittleren Amplituden für die drei Funktionspha-
sen Voraktivität (VA), Initialphase (IP) und Sekundärphase
(SP) der Muskeln M. rectus femoris, M. gluteus maximus und
M. erector spinae. Die Werte beziehen sich auf das jeweilige
dynamische Maximum aller Hebungen.
Analog zu den Verläufen der mittleren Amplituden für die Rumpfextensoren
sind in Abbildung 4.18 die entsprechenden Daten für die Muskeln M. vastus
lateralis, M. biceps brachii und M. gastrocnemius aufgetragen. Auch hier geben
die Standardabweichungen einen Eindruck von der Bewegungskonstanz der
vier Hebungen eines Intervalls.
Die Aktivitäten des M. vastus lateralis weisen zu Beginn des Versuchs für die
drei Hebephasen VA, IP und SP eine geringe Differenz auf. Diese nimmt mit
steigender Last zwischen der Phase der Voraktivität und den beiden Hebepha-
sen IP und SP deutlich zu. Die ‚Beinarbeit‘ wird für schwerere Lasten mit einer
hohen Voraktivität begonnen. Generell nimmt die Aktivität bis zum vorletzten
Intervall zu, im letzten nimmt sie hingegen leicht ab. Dies gilt besonders für die
mittleren Amplituden der zweiten Hebephase (SP).
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Abbildung 4.18: Verlauf der mittleren Amplituden für die drei Funktionspha-
sen Voraktivität (VA:grün), Initialphase (IP:blau) und Sekun-
därphase (SP:rot) der Muskeln M. vastus lateralis, M. biceps
brachii und M. gastrocnemius.
Die Aktivität des M. biceps brachii zeigt für den untersuchten Probanden einen
anderen Verlauf als für den des M. vastus lateralis. Die Hauptaktivitäten lie-
gen von Anfang an in den beiden Hebephasen IP und SP. Die Aktivität in der
Phase VA ist über den gesamten Test gering. Für die letzten Versuche werden
die größten Aktivitäten in der Sekundärphase beobachtet. Dies kann auf ei-
ne zusätzliche Beschleunigung der Last kurz vor dem Absetzen der Last beim
Überwinden der Tischhöhe zurückgeführt werden. Diese Muskelaktivität er-
möglicht es, das Intervall noch zu Ende zu bringen. Dazu passt die Messung
der mittleren Amplitude des M. gastrocnemius. Auch hier wird im letzten In-
tervall eine Erhöhung der Aktivität in der zweiten Hebephase (SP) verzeichnet.
Ansonsten zeigt der Verlauf einen stetigen Zuwachs mit steigenden Lasten. Da
das dynamische Maximum der Aktivität für einige Muskeln in der Abstellpha-
se (AP) liegt, erreichen die dargestellten Amplituden nicht immer die 100 %
Marke.
Die Auswertung der einzelnen Verläufe der Amplituden der 22 Probanden
zeigt eine Vielzahl von unterschiedlichen Aktivierungsmustern. Um die zeit-
lichen Veränderungen der elektromyographischen Signale zu quantifizieren,
wurden die Amplituden der jeweiligen Hauptaktivitätsphasen (siehe A.1) für
drei Intervalle bestimmt. Es handelt sich dabei um das Start-, das Mittel- und
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Tabelle 4.1: Werte der relativen EMG-Amplituden und die Standardabweichungen für
die Hebephasen IP und SP. Die Werte sind für das Start-, Mittel- und
Schlussintervall eingetragen. Die signifikanten Änderungen beziehen sich
auf das Startintervall (((∗∗) p < 0, 001)
Amplitude(Muskel) Startintervall Mittelintervall Schlussintervall
A(ES) [%MVC] 27,27 ( 7,01) ∗∗48,71 ( 8,62) ∗∗68,02 (10,47)
A(GL) [%MVC] 19,65 ( 4,76) ∗∗34,11 ( 7,25) ∗∗63,94 (10,81)
A(VL) [%MVC] 27,72 ( 9,80) ∗∗42,43 (11,09) ∗∗60,39 ( 9,97)
A(BF) [%MVC] 20,23 ( 8,03) ∗∗30,94 (12,07) ∗∗58,70 (15,21)
A(GA) [%MVC] 13,12 ( 5,94) ∗∗28,30 (11,99) ∗∗51,02 (16,00)
A(BB) [%MVC] 10,53 ( 3,45) ∗∗44,62 (14,23) ∗∗68,78 ( 9,50)
das Schlussintervall jedes Probanden. Die Hauptaktivitäten wurden für einige
Probanden aufgrund des unterschiedlichen Bewegungsverhaltens abweichend
von der Einteilung in Tabelle A.1 angepasst. Die Auswertung der Aktivitäten
ist in Tabelle 4.1 und Abbildung 4.19 dargestellt. Die Werte %MVC beziehen
sich auf den maximalen Betrag der Funktionsphasen VA, IP, SP und AP. Es
zeigt sich für die Gesamtgruppe eine signifikante Zunahme der Aktivitäten für
alle untersuchten Muskeln mit steigender Last.
Die Tabelle der einzelnen Amplitudenwerte (Tabelle A.8 bis A.10) und die ent-
sprechenden Hauptaktivitätsphasen (Tabelle A.1) sind im Anhang ausgeführt.
Resultate zum Bewegungsverhalten
Zum Bewegungsverhalten werden hier zwei Ergebnisse der EMG-Auswertung
dargestellt, die im Zusammenhang mit der Frage des Selbstgefährdungsrisikos
des PILE-Tests ohne Bewegungsanweisung von Belang sind.
Das erste Merkmal betrifft die Bewegungskonstanz für die vier Hebungen in-
nerhalb eines Intervalls. Dazu ist in Abbildung 4.20 der zeitliche Verlauf der
Amplitude des M. rectus femoris für zwei Probanden dargestellt. In der lin-
ken Abbildung sind die Amplituden eines Kaderathleten des deutschen Ru-
derverbandes zu sehen. Es fällt auf, dass die Muskelaktivierung nach einem
automatisierten Schema abläuft. Es zeigen sich akzentuierte Bewegungsaktivi-
täten mit geringen Abweichungen zwischen den Versuchen. Bei dem zweiten
Probanden lassen sich demgegenüber große Differenzen zwischen den einzel-
nen Versuchen ablesen. Die Kurven zeigen keine ausgeprägten Aktivierungs-
phasen, wie dies bei dem ersten Probanden zu sehen ist. Ein weiterer Aspekt
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Abbildung 4.19: Verlauf der relativen Amplituden in den Hauptaktivitätspha-
sen, bezogen auf das dynamische Maximum. Für die sechs un-
tersuchten Muskeln werden die Aktivitäten für die jeweiligen
Start-, Mittel- und Schlussintervalle dargestellt. Alle Ampli-
tuden zeigen signifikante Änderungen ((∗∗) p < 0, 001) zwi-
schen den Hebeintervallen
Abbildung 4.20: Aktivitätsverlauf für den M. biceps femoris von vier Hebun-
gen eines Intervalls von zwei Probanden.
des Bewegungsverhaltens bezieht sich auf die Aktivierung der Rückenstrecker
für einen ‚Beinheber‘ und einen ‚Rumpfheber‘ in der initialen Hebephase 3. In
Abbildung 4.21 sind die Amplitudenverläufe für den M. erector spinae für In-
tervalle am Ende des Tests dargestellt. Die Last beträgt 44 kg (links) bzw. 39 kg
3Eine Klassifizierung von Hebetypen wird von Tidow (Tidow et al., 1999) beschrieben.
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(rechts). Es ist offensichtlich, dass die Aktivität des M. erector spinae für den
Rumpfheber erst in der zweiten Hebephase (SP) nennenswert ansteigt. Für den
Beinheber ist in dieser Phase schon eine deutlich größere Aktivität vorhanden.
Relevant wird diese Tatsache in Verbindung mit den hohen Kräften, die gerade
in dieser Phase auftreten (siehe dazu Kapitel 4.2.4).
Abbildung 4.21: Aktivitätsverläufe für den M. erector spinae von vier Hebun-
gen eines Intervalls von einem „Beinheber“ (linke Seite) und
einem „Rumpfheber“ mit kyphotischer LWS-Stellung.
4.2.2 Ergebnisse der frequenzbezogenen EMG-Parameter
Die Auswertung der momentanen Medianfrequenz (vgl. Formel 3.15 in Kap.
3.1.5) wird innerhalb der Hebungen für die Phasen der Hauptaktivität (siehe
Tab. A.1) durchgeführt. Zur Verdeutlichung der Veränderungen, die im Verlauf
des PILE-Tests detektiert wurden, sind in Abbildung 4.22 die Zeit-Frequenz-
Verteilungen für den M. erector spinae eines Probanden in zwei unterschiedli-
chen Stadien des Versuchs dargestellt. Zu Beginn des Tests (linke Seite) zeigt
die Verteilung eine breite Aktivitätsphase und im Vergleich zum Signal des
19-ten Hebeintervalls deutlich größere Frequenzanteile im Bereich um 200 Hz.
Die Verteilung für das Schlussintervall zeigt demgegenüber kürzere, aber präg-




Abbildung 4.22: Zeit-Frequenz-Verteilung des Muskels M. erector spinae mit
einer Last von 4 kg und 49 kg
In Tabelle 4.2 sind die Werte der Medianfrequenz für die Start-, Mittel- und
Schlussintervalle der Untersuchungsgruppe aufgelistet. Die Werte sind in Ab-
bildung 4.23 übertragen. Die Einzelwerte sind im Anhang aufgeführt (Liste
A.11 bis A.13) Es fällt auf, dass die Muskeln mit der Funktion der Rumpfexten-
Tabelle 4.2: Werte der mittleren Medianfrequenzen (MDF) und SD der untersuch-
ten Muskeln. Die Werte sind für das Start-, Mittel- und Schlussintervall
eingetragen. Die signifikanten Änderungen beziehen sich auf das Startin-
tervall ((∗) p < 0, 5; (∗∗) p < 0, 001)
MDF(Muskel) Startintervall Mittelintervall Schlussintervall
MDF(ES) [Hz] 88,25 (18,44) ∗∗78,55 (19,49) ∗∗64,74 (14,87)
MDF(GL) [Hz] 67,66 (12,02) ∗63,79 (09,81) ∗∗60,84 (10,72)
MDF(VL) [Hz] 92,90 (15,50) 90,17 (13,35) 90,00 (14,32)
MDF(BF) [Hz] 96,12 (18,12) ∗90,54 (16,47) ∗88,18 (16,31)
MDF(GA) [Hz] 108,32 (13,94) 108,42 (12,88) 106,67 (14,27)
MDF(BB) [Hz] 67,85 (08,40) ∗∗72,83 ( 8,33) 66,33 (10,36)
sion einen Rückgang der Medianfrequenzen mit fortschreitender Versuchsdau-
er aufweisen. Der deutlichste Abfall der IMDF wird für den M. erector spinae
gemessen. Dies bestätigt die erste Arbeitshypothese. Anders verhält es sich bei
den Beinmuskeln. Der M. gastrocnemius zeigt keine Änderung im Frequenz-
verhalten über den gesamten Versuchsablauf. Der M. vastus lateralis weist nur
eine geringe, aber nicht signifikante, Verminderung der Frequenzwerte für die
drei Hebeintervalle auf. Damit kann auch die zweite Arbeitshypothese bestä-
tigt werden.
Der M. biceps brachii zeigt von allen untersuchten Muskeln ein besonderes Ver-
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Abbildung 4.23: Veränderungen der Medianfrequenzen in den Hauptakti-
vitätsphasen. Für die sechs untersuchten Muskeln werden
die Medianfrequenzen für die jeweiligen Start-, Mittel- und
Schlussintervalle dargestellt ((∗) p < 0, 5; (∗∗) p < 0, 001).
halten bezüglich des Verlaufs der Medianfrequenz. Hier steigen die Medianfre-
quenzen zum Mittelintervall zunächst an, um dann im Schlussintervall wieder
auf den Ausgangswert zu fallen.
Zur weiteren Auswertung werden die Ergebnisse der beiden Haupkinetoren
der Hebebewegung gegenübergestellt. In Abbildung 4.24 und 4.25 sind die Ver-
läufe der IMDF für zwei Probanden über alle Hebeintervalle dargestellt. In der
ersten Abbildung sind im oberen Bildausschnitt die Werte des M. vastus late-
ralis für die Phasen VA und IP eingetragen. Sie zeigen über den gesamten Test
keine signifikanten Änderungen. Es fällt jedoch auf, dass die Frequenzwerte
für die Phase IP etwas höher ausfallen als für die Phase VA.
Demgegenüber verringern sich die Werte für den M. erector spinae schon früh-
zeitig während des Testverlaufs. Dies setzt sich nach einer Phase der Stagnation
(IV 8-12) zum Ende des Versuchs fort. Die Unterschiede für die Phasen VA und
IP sind nur für geringe Lasten zu beobachten. Für höhere Lasten zeigen sich
keine Abweichungen mehr für die Werte IMDF. Abbildung 4.25 zeigt für den
M. vastus lateralis ebenfalls einen konstanten Verlauf über den gesamten Test.
Die Werte sind generell höher als dies bei dem Probanden aus Abbildung 4.24
der Fall ist. Die Frequenzwerte der Voraktivierungsphase sind ebenfalls gerin-
ger als diejenigen der Initialphase.
Der Verlauf der IDMF für den M. erector spinae zeigt ein unterschiedliches
Verhalten zu dem des ersten Probanden. Die Werte steigen zu Beginn des Tests
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Abbildung 4.24: Verlauf der Medianfrequenz eines Probanden für die Muskeln
M. vastus lateralis und M. erector spinae über einen gesamten
PILE-Test. Die Frequenzen sind getrennt für die Phase VA, IP
und SP dargestellt.
leicht an, bleiben dann bis zum Intervall 11 nahezu konstant und fallen erst
zum Schlussintervall hin ab.
Abbildung 4.25: Verlauf der Medianfrequenz eines Probanden (Leistungssport-
ler) für die Muskeln M. vastus lateralis und M. erector spinae
über einen gesamten PILE-Test. Die Frequenzen sind getrennt
für die Phase VA, IP und SP dargestellt.
Um generelle Aussagen aus den spektralanalytischen Auswertungen ableiten
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Abbildung 4.26: Medianfrequenzen der Muskeln M. vastus lateralis und M.
erector spinae für drei Hebeintervalle (Start-, Mittel- und
Schlussintervall). (((∗∗) p < 0, 001)
zu können, sind die Änderungen der Medianfrequenzen für die beiden Stell-
vertretermuskeln der Hauptkinetoren der Hebebewegung in einer Abbildung
für die Gesamtgruppe zusammengefasst. Es wird deutlich, dass auch unter der
Voraussetzung unterschiedlichen Bewegungsverhaltens die Rumpfstreckmus-
kulatur einer Ermüdung unterliegt, während dessen die Kniestreckmuskulatur
keinen signifikanten Ermüdungseffekt zeigt. Um generelle Aussagen aus den
spektralanalytischen Auswertungen ableiten zu können, sind die Änderungen
der Medianfrequenzen für die beiden Stellvertretermuskeln der Hauptkineto-
ren der Hebebewegung in einer Abbildung für die Gesamtgruppe zusammen-
gefasst. Es wird deutlich, dass auch unter der Voraussetzung unterschiedlichen
Bewegungsverhaltens die Rumpfstreckmuskulatur einer Ermüdung unterliegt,
während dessen die Kniestreckmuskulatur keinen signifikanten Ermüdungsef-
fekt zeigt.
4.2.3 Ergebnisse der kinematischen Untersuchung
Die kinematische Messung der Kniegelenk- und Rumpfneigewinkel wurde ent-
sprechend der zeitlichen Gliederung der Hebevorgänge (siehe dazu Kap. 3.2.4)
für die Zeitpunkte Startposition (T0), Position der Kiste in Kniehöhe (T1) und
Hüfthöhe (T2) bestimmt. Die Auswertung des Ellenbogenwinkels wurde bis
zum Zeitpunkt Absetzen auf der Tischplatte (T3) durchgeführt.
Die Werte der Knie- und Rumpfneigewinkel zu den Zeitpunkten T0, T1 und T2




Die Gelenkwinkel zum Zeitpunkt T0 für das Start-, Mittel- und Schlussintervall
sind in Abbildung 4.27 dargestellt. Es ist zu erkennen, dass die beiden Win-
kel der Startposition sich mit steigenden Lasten verringern, d.h. der Rumpf
richtet sich mit steigenden Lasten auf und die Probanden gehen mehr in die
Knie. Die Hebungen werden im Schlussintervall aus einer tieferen Position be-
gonnen. Aufgrund der großen Variabilität im Hebeverhalten sind diese Ände-
rungen lediglich für den Kniewinkel in der Startposition statistisch signifikant
(p < 0, 05).
Tabelle 4.3: Werte für Knie- und Rumpfneigewinkel in unterschiedlichen Positionen
für das Start-(IVs), Mittel- (IVm) und Schlussintervall (IVe)
Winkel ‚Boden‘ ‚Knie‘ ‚Hüfte‘
Kniewinkel(IVs) 111,8 (16,6) 134,8 (10,9) 158,6 ( 9,4)
Rumpfwinkel(IVs) 58,2 (10,3) 49,8 ( 7,6) 29,7 ( 5,4)
Kniewinkel(IVm) 107,4 (21,3) 139,1 (15,7) 159,6 (10,0)
Rumpfwinkel(IVm) 54,8 (13,7) 50,2 (11,4) 30,5 ( 5,2)
Kniewinkel(IVe) 103,7 (15,8) 158,6 (10,5) 172,4 ( 3,5)




























Abbildung 4.27: Änderung der Startwinkel für den Rumpfneigewinkel und
den Kniewinkel für das Start-, Mittel- und Schlussintervall
Die Analyse der Änderungen des Kniegelenkwinkels (KW) zeigt, dass die Be-
wegungsamplitude für die Initialphase mit steigender Last zunimmt. Diese Be-
obachtung ist beispielhaft für einen Probanden in Abbildung 4.28 dargestellt.
Zu Beginn des Pile-Tests dauert die vollständige Kniestreckung bis zum Zeit-
punkt T2 (4.28-a). Im Schlussintervall wird die Gesamtbewegung im Kniege-
lenk fast vollständig in der Initialphase der Hebung realisiert (4.28-b). Dies be-
deutet eine Erhöhung der Winkelgeschwindigkeit im Kniegelenk mit zuneh-
menden Lasten. Um die Veränderungen im Bewegungsverhalten im Laufe des
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Abbildung 4.28: Verlauf des Kniewinkels für vier Hebungen im Start- (linke
Seite) und Schlussintervall (rechte Seite).
PILE-Tests zu quantifizieren sind die Gelenkwinkel für die Zeitpunkte T0, T1
und T2 innerhalb des Start-, Mittel- und Schlussintervalls in Abbildung 4.29
dargestellt. Es fällt auf, dass die Gelenkamplituden zu Beginn des Tests (IVs)
sowohl für das Kniegelenk als auch für die aktive Rumpfaufrichtung in der
Initialphase und in der Sekundärphase nennenswerte Beiträge zum Hebevor-
gang beisteuern. Der Anteil der Bewegungsamplituden für die Initialphase und
die Sekundärphase verschiebt sich jedoch im Laufe des Tests. Durch die größe-
re Winkelgeschwindigkeit im Kniegelenk mit zunehmenden Lasten (vgl. Abb.
4.28) ist der Unterschied zwischen den Winkelbeträgen für die Zeitpunkte T1
und T2 im Schlussintervall gering. Dementsprechend vergrößert sich die Diffe-
renz der Winkel zwischen T0 und T1. Anders verhält es sich mit den Positions-
winkeln für den Rumpf. Hier zeigt sich eine Verringerung der Differenz in der
Initialphase (T0 → T1). Im Schlussintervall übersteigt der Rumpfneigewinkel
zum Zeitpunkt T1 denjenigen, der zum Beginn der Hebung (T0) ermittelt wur-
de. Es findet keine aktive Aufrichtung des Rumpfes in dieser Phase statt. Dies
geschieht erst in der Sekundärphase des Hebevorgangs.
Zur Verdeutlichung der kinematischen Veränderungen, die während der
Durchführung des PILE-Tests auftreten, sind in Abbildung 4.30 die prozen-
tualen Winkelamplituden des Kniegelenks und des Rumpfneigewinkels in der
Initialphase für die drei Hebeintervalle IVs, IVm und IVe eingetragen. Dabei
entspricht einem Wert von 100% die gesamte Bewegungsamplitude vom Zeit-
punkt T0 bis T2, d.h. vom Anheben der Last bis zur Heben auf Hüfthöhe.
Es zeigt sich für die drei Hebeintervalle, dass mit zunehmenden Lasten die Ak-



































Abbildung 4.29: Kniegelenks- und Rumpfneigewinkel für die Zeitpunkte T0,
T1 und T2 innerhalb des Start-, Mittel- und Schlussintervalls.
Bewegungsanteil von 62, 8 (10, 9)% im Mittelintervall zu einem Bewegungs-
anteil im Schlussintervall von 81, 6 (10, 8)% anwächst. Entsprechend geringer
wird die Bewegungsaktivität in der Sekundärphase vom Zeitpunkt T1 bis T2.
Entgegengesetzt verhält sich der Anteil der Gelenkamplitude des Rumpfnei-
gewinkels in der Initialphase. Im Startintervall kommt es zu einer anteiligen
aktiven Rumpfaufrichtung in der Initialphase von 30, 1 (14, 2)%. Dieser An-
teil reduziert sich für das mittlere Intervall auf 19, 4 (15, 8)% um schließlich im
Schlussintervall auf 0, 2 (18, 7)% der Gesamtbewegung zurück zugehen. Der
negative Wert zeigt an, dass die Probanden zum Zeitpunkt T1 einen größeren
Rumpfneigewinkel haben als zum Zeitpunkt T0 (vgl. Abb. 4.29). Dieses Be-
wegungsmuster wurde bei 50% der untersuchten Probanden festgestellt. Die
Änderung der Bewegungsaktivitäten in den beiden Hebephasen IP und SP
bedeutet, dass die Hebungen für geringe Lasten noch relativ synchron über
die Kniestreckung und Rumpfaufrichtung realisiert werden. Die Synchronität
der Bewegung nimmt mit steigenden Lasten ab. Im Schlussintervall zeigen die
Werte eine nahezu vollständige Trennung der Bewegungsaktivität für die Knie-
streckung in der Initialphase und die der Rumpfaufrichtung in der Sekundär-
phase. Die Untersuchung der Änderung des Ellenbogen-Gelenkwinkels ergibt
folgende Resultate: Im zeitlichen Verlauf der Hebephase vom Zeitpunkt T0 bis
T2 zeigen sich über den gesamten Test nur geringe Änderungen. Abhängig
vom Bewegungsverhalten ist in der Voraktivierungsphase eine steigende Ten-
denz zu einem geringeren Gelenkwinkel zu beobachten. Dieses Phänomen ist
in Abbildung 4.31 stellvertretend für einen Probanden dargestellt. Es ist eine
deutliche Zunahme der Winkeldifferenz zwischen dem Minimum der Phase
VA und dem Zeitpunkt T0 zu sehen. Im Gegensatz zu den Werten bei T0, T1
und T2 unterscheiden sich die Winkel zum Zeitpunkt T3 ‚Abstellen der Last
auf dem Tisch‘ zwischen den Intervallen mit unterschiedlichen Lasten. Es läßt
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Abbildung 4.30: Prozentuale Rumpf- und Kniewinkelbewegungen in der Pha-
se IP für das Start-, Mittel- und Schlussintervall. 100% ent-
spricht der Gesamtamplitude der Phasen IP und SP. ((∗) p <
0, 5; (∗∗) p < 0, 001)
sich eine deutliche Reduktion des Winkels der Gelenkstreckung mit zunehmen-
der Last feststellen. Die Reduktion des Ellenbogengelenkwinkels in der Positi-
Abbildung 4.31: Verlauf des Ellenbogenwinkels eines Probanden für das
Startintervall(links), Mittelintervall (mitte) und Schlussinter-
vall(rechts). Es sind vier Hebungen dargestellt, jeweils vom
Zeitpunkt T0 (100 ms vor Beginn der Hebung) bis zum Zeit-
punkt T3 (Absetzen der Last auf dem Tisch).
on ‚Abstellen der Last‘ ist in Abbildung 4.32 beispielhaft für eine Person über
die gesamten Hebeintervalle dargestellt. Die Auswertung für die Hebeinter-
valle Start-, Mittel- und Schlussintervall ergibt eine signifikante Abnahme für
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Abbildung 4.32: Verlauf des Ellenbogenwinkels für die Position Abstellen der
Last auf dem Tisch für eine Person über alle durchgeführten
Hebeintervalle
die beiden letzteren Intervalle im Vergleich zum Wert des ersten Hebeintervalls
(p<0,001). Dies ist in Abbildung 4.33 zu sehen.
Abbildung 4.33: Beträge des Ellenbogenwinkels zum Zeitpunkt T3 ‚Abstellen
der Kiste auf dem Tisch für das Start-, Mittel- und Schlussin-
tervall. Die Änderungen zwischen den Intervallen sind hoch
signifikant (((∗∗) p < 0, 001))
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4.2.4 Ergebnisse der dynamischen Messungen
Die Resultate der isometrischen Maximalkrafttests und des Pile-Tests sind in
Tabelle 4.4 zusammengefasst. Die Werte der finalen Last im PILE-Test sind mit
39, 3 kg deutlich höher als die von den Rückenschmerzpatienten erreichte mitt-
lere Maximallast von 20, 8± 4, 4 kg (Lygren et al., 2005). Alle Teilnehmer been-
deten den Test aufgrund des psycho-physiologischen Abbruchkriteriums, d.h.
die vier Hebungen konnten nicht mehr in 20 s beendet werden. Eine statisti-
Tabelle 4.4: Kraft- und Herzfrequenzwerte der isometrischen Maximalkrafttests und
des PILE-Tests
Messparameter n x sd min max
Hebeintervalle [Anz] 22 15,7 1,78 13 19
max. Last [kg] 22 39,32 4,44 32,5 47,5
rel. Last/KM [kg/kg] 22 0,52 0,06 0,41 0,68
Beinkraft [N] 22 3122 513,7 2168 4081
Rumpfstreckkraft [Nm] 22 293,1 59,5 149 400
Herzfrequenz [P/min] 22 176,5 9,37 153 193
sche Auswertung des Zusammenhangs zwischen der maximalen gehobenen
Last des Pile-Tests und den erhobenen isometrischen Kraftfähigkeiten ergibt
für beide Messgrößen signifikante Werte. Die Korrelationskoeffizienten betra-
gen für die Beinkraft r = 0.688 (p < 0, 001) und für die Rückenstreckmuskula-
tur r = 0.50 (p < 0.018).
In Abbildung 4.34 sind die Kraft-Zeit-Kurven für das Start- und das Schluss-
intervall eines Probanden dargestellt. Der Verlauf umfasst die vier Funktions-
phasen des Hebevorgangs: Voraktivität (VA); Initialphase (IP); Hebephase (HP)
und die Abstellphase (AP) (siehe Tab. 3.1). Die größten Kraftwerte treten zu Be-
ginn der Hebung auf, da hier die Trägheit der Last initial überwunden werden
muss. In den Anfangsintervallen ist für alle Probanden der Zeitpunkt der ma-
ximalen Kraft innerhalb der Phase des initialen Anhebens (IP) zu finden. Dieser
eingipfelige Verlauf der Kraftkurve verändert sich mit zunehmender Last. Beim
Anheben von höheren Gewichten zeigt die Kraftverlaufskurve zwei Maxima.
Der erste Maximalwert befindet sich in der Phase der Voraktivität (100 ms vor
Kistenbewegung) der zweite weiterhin in der Initialphase des Hebevorgangs.
Für einige Probanden verlässt der absolute Maximalwert der Bodenreaktions-
kraft schon in der ersten Hälfte des PILE-Tests die Initialphase der Hebung,
d.h. die höchsten Kräfte werden zu einem Zeitpunkt wirksam, an dem die Kis-
te noch nicht vom Boden abgehoben worden ist.
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Abbildung 4.34: Verlauf der Bodenreaktionskraft für ein Startintervall (Last =
4 kg) und für ein Schlussintervall (Last = 45 kg). Die Zeitpunk-
te T0 =Beginn Heben; T1 =Kiste in Kniehöhe; T2 =Kiste in
Hüfthöhe und T3 =Kiste auf Tisch absetzen
Die Auswertung der maximalen Kraftwerte über den gesamten Versuch sind
für zwei Probanden in Abbildung 4.35 zu sehen. Es sind die jeweiligen Maxi-
malwerte der Bodenreaktionskraft für die Zeitphasen VA und IP eingetragen.
Die Kraftwerte sind auf das Körpergewicht der Probanden skaliert. Während
der Proband in der unteren Abbildung einen einheitlichen Verlauf bezüglich
der Absolutwerte der Kräfte in beiden Zeitintervallen zeigt, ändert sich die
Differenz der Kraftwerte des zweiten Probanden bereits in den ersten Hebein-
tervallen. Die Kraftmaxima in der Voraktivierungsphase liegen mit steigenden
Lasten deutlich über denen der Initialphase.
Um den Einfluss der Differenzen der Maximalkräfte der beiden Funktionspha-
sen VA und IP auf die erreichte Maximallast des PILE-Tests zu untersuchen,
wird die Gesamtgruppe in zwei Teilgruppen getrennt. Dabei gilt als Zuord-
nungskriterium ein maximaler Kraftwert der Voraktivierungsphase, der dem
1, 5− f achen des aktuellen Gesamtgewichts (KG&Last) im Schlussintervall ent-
spricht. In Tabelle 4.5 sind die maximalen Kraftwerte für die beiden Phasen VA
und IP jeweils für das Start-, das Mittel- und das Schlussintervall dargestellt.
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Abbildung 4.35: Verlauf der maximalen Bodenreaktionskräfte für die Zeitpha-
sen Voraktivität (VA) und Initialphase(IP) für zwei Probanden
Zur Verdeutlichung sind die Werte sowohl in Absolut-, als auch in Relativ-
werten angegeben. Die Relativwerte beinhalten die körpergewichtsbezogenen
Kraftwerte ( FmaxKG ). .
Die Werte in Tabelle 4.5 zeigen die Verschiebung von geringen Kraftdifferen-
zen zwischen den Bewegungsphasen VA und IP zu Beginn des Pile-Tests zu
höheren Differenzen gegen Ende des Tests. Für die Gesamtgruppe zeigt sich
ein deutlicher Effekt zwischen den Werten für das Start- und Mittelintervall
des PILE-Tests. Dies ist in Abbildung 4.36-links zu sehen. Für das Startinter-
vall (IVs) sind die körpergewichtsbezogenen maximalen Bodenreaktionskräfte
für die Hebephase IP größer als in der Voraktivitätsphase (VA). Im Mittelinter-
vall hat sich bereits die Rangfolge umgekehrt. Die höchsten Kraftwerte treten
hier in der Voraktivierungsphase auf. Der Unterschied ist bereits statistisch si-
gnifikant (p < 0, 05). Dieser Effekt verstärkt sich für das Schlussintervall noch
einmal. Für die Gesamtgruppe beträgt die Differenz der Absolutwerte 297 N
(vgl. Tabelle 4.5).
Noch deutlicher tritt dieser Effekt für die über die Kraftdifferenzen konstitu-
ierte Untergruppe der sogenannten ‚Schwungholer‘ auf. Diese Gruppe zeigt
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Tabelle 4.5: maximale Kraftwerte für zwei Hebephasen (VA->Voraktivität;
IP->Initialphase) und drei Hebeintervalle (Start-, Mittel- und
Schlussintervall)
F(Intervall) ‚Gesamtgruppe‘ ‚Linearheber‘ ‚Schwungholer‘
Startintervall n=22 n=10 n=12
VA-abs [N] 1166,9 (316,3) 1043,0 (180,0) 1270,2 (372,6)
IP-abs [N] 1197,9 (319,5) 1076,8 (190,8) 1298,7 (375,1)
VA-rel [N/kg] 1,27 (0,09) 1,23 (0,06) 1,31 (0,10)
IP-rel [N/kg] 1,31 (0,09) 1,27 (0,07) 1,34 (0,09)
Mittelintervall
VA-abs [N] 1573,9 (441,8) 1397,2 (324,2) 1721,2 (375,1)
IP-abs [N] 1508,9 (400,2) 1380,1 (278,8) 1615,6 (463,1)
VA-rel [N/kg] 1,71 (0,18) 1,63 (0,16) 1,78 (0,17)
IP-rel [N/kg] 1,64 (0,12) 1,62 (0,11) 1,66 (0,12)
Schlussintervall
VA-abs [N] 1993,8 (499,9) 1668,3 (299,6) 2265,0 (476,5)
IP-abs [N] 1696,7 (401,1) 1585,4 (311,2) 1789,5 (455,3)
VA-rel [N/kg] 2,18 (0,41) 1,91 (0,20) 2,41 (0,42)
IP-rel [N/kg] 1,84 (0,20) 1,81 (0,14) 1,87 (0,23)
ein typisches Bewegungsverhalten. Mit zunehmenden Lasten gehen diese Pro-
banden tiefer in die Knie, um von dort mit einem Anfangsschwung die Last
anzuheben. Es kommt zu einem ‚Anreißen‘ der Kiste, was sich in erhöhten Bo-
denreaktionskräften bemerkbar macht. Dies ist deutlich in dem rechten Teil der
Abbildung 4.36 zu sehen. Im Schlussintervall erreicht diese Gruppe maximale
Kraftwerte von dem 2, 4−fachen des Körpergewichts, und das zu einem Zeit-
punkt vor dem Bewegungsstart der Kiste. Im Vergleich dazu zeigt die Sub-
gruppe der ‚Linearheber‘ nur geringe Unterschiede der Kraftspitzen im Mittel-
intervall. Erst im Schlussintervall steigen die Werte in der Phase VA signifikant
an.
Es ist ersichtlich, dass die Differenzen zwischen den beiden Subgruppen und
der Gesamtgruppe nicht von den Maximalkraftwerten der Hebephase IP ab-
hängen, sondern von einer Erhöhung der maximalen Kraftwerte in der Phase
der Voraktivierung bestimmt werden. Die Frage, ob dieser Effekt mit der ma-
ximal erbrachten Leistung im PILE-Test in Verbindung steht kann eindeutig
verneint werden. Es besteht kein signifikanter Zusammenhang (p = 0.21) zwi-
schen den beiden Subgruppen ‚Linearheber‘ und ‚Schwungholer‘ in Bezug auf
das maximal gehobene Gewicht des PILE-Tests. Der beobachtete Effekt stellt
demnach keinen leistungslimitierenden Faktor dar.
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Abbildung 4.36: Maximale Bodenreaktionskräfte in den Funktionsphasen ‚Vor-
aktivität‘ (VA) und Initialphase (IP) für die Start- Mittel- und
Schlussintervalle der Gesamtgruppe und zwei Untergruppen.
Gruppe ohne ‚Anreißen‘ (Mitte) und Gruppe mit ‚Anreißen‘
(rechts);
4.2.5 Statistische Zusammenhänge zwischen spektralen und
kinematischen Parametern
Um mögliche Zusammenhänge zwischen den spektralanalytischen und den
kinematischen Messparametern aufzuklären, werden die Differenzwerte der
Medianfrequenz und die Änderungen der Bewegungsamplituden für unter-
schiedliche Intervalle in die statistische Auswertung aufgenommen. Als EMG-
Parameter werden die Differenzsignale der Muskeln M. erector spinae und M.
vastus lateralis untersucht. Für die kinematischen Messwerte wird die Ände-
rung der Bewegungsamplituden für das Kniegelenk und die Rumpfaufrich-
tung benutzt.
Um den Einfluss unterschiedlicher Hebetechniken zu minimieren, werden die
Bewegungsänderungen auf die Gesamtamplitude der Bewegung vom Start-
punkt (T0 : Kiste am Boden) bis zum Zeitpunkt Last in Hüfthöhe (T2) norma-
lisiert und die Auswertung der Funktionsphasen (Initial- und Sekundärphase)
prozentual zu dieser Größe berechnet. Als Messgröße der kinematischen Un-
tersuchung wird die Änderung der Bewegungsamplitude der Initialphase des
Hebevorgangs in die statistische Analyse mit einbezogen.
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Zur Auswertung wurde nach Prüfung der Normalverteilung die bivariate Kor-
relation nach Pearson eingesetzt. Es zeigten sich zwischen den Bewegungs- und
Ermüdungsparametern des M. vastus lateralis für die drei untersuchten Inter-
valle (Start-, Mitten- und Schlussintervall) keine signifikanten Zusammenhän-
ge. Für die Änderungen der Medianfrequenzwerte des M. erector spinae ergibt
sich ein Korrelationskoeffizient von r = 0, 491(p = 0, 039). Dieser signifikan-
te Zusammenhang ergibt sich für die Differenz zwischen Start- und Schluss-
intervall. Sowohl für die Differenzwerte zwischen Start- und Mittelintervall,
als auch zwischen Mittel- und Schlussintervall ergeben sich keine signifikan-
ten Zusammenhänge. Damit kann auch die dritte Arbeitshypothese bestätigt
werden.
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5.1 Diskussion der spektralanalytischen Methode
In der Vergangenheit war die Analyse von Effekten der muskulären Ermüdung
auf isometrische Muskelkontraktionen beschränkt (Roy et al., 1989; Dolan &
Adams, 1998; De Luca, 1993; Merletti et al., 1990). Dies war der Tatsache ge-
schuldet, dass die klassischen Methoden Anforderungen an die Stationarität
der Signale stellen, die für dynamische Muskelkontraktionen nicht vorausge-
setzt werden können (Knaflitz & Bonato, 1999; Merlo et al., 2005; Ebenbichler
et al., 2002). Die Enwicklung von neuen mathematischen Methoden ermöglich-
te es, auch nicht stationäre Signale frequenzanalytisch untersuchen zu können
(vgl. Kap. 3.1.1). Damit war die Voraussetzung geschaffen, auch dynamische
Alltagsbewegungen wie das Heben von Lasten im Hinblick auf lokale Ermü-
dungserscheinungen zu analysieren.
Die Diskussion des in dieser Arbeit angewandten Verfahrens wird unter al-
gorithmischen Gesichtspunkten und der Frage der Detektion muskulärer Er-
müdung genauer ausgeführt. Daran schließen sich Überlegungen zu weiteren
Möglichkeiten der Anwendung des Verfahrens an.
5.1.1 Eigenschaften des angewandten Algorithmus
Die in dieser Arbeit umgesetzte Methode beruht auf einem Algorithmus, der
sich aus einer Transformation der Cohen-Klasse ableitet (vgl. Kap. 3.1.2). Diese
quadratische bilineare Transformation (Smoothed-Pseudo-Wigner-Ville) ist in
der Lage stochastische Zeitsignale der Elektromyographie in eine zweidimen-
sionale Zeit-Frequenz-Verteilung umzuwandeln (Semmlow, 2004; Roy et al.,
1998; Bonato et al., 2002, 2003). Es besteht somit nicht mehr die Notwendigkeit,
sich ausschließlich auf isometrische Muskelkontraktionen zu beschränken.
Zwei grundlegende Eigenschaften dieser Transformation sollen an dieser Stel-
le noch einmal erörtert werden. Dies ist zunächst die hohe Auflösung im Zeit-
und Frequenzbereich. Da die Transformation keine Faltung mit einer Fenster-
funktion benötigt, unterliegt sie nicht dem sogenannten Leck-Effekt (Kiencke et
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al., 2008), wie dies für die Anwendung der Short-Time-Fourier-Transformation
(STFT) gilt und besitzt damit eine höhere Auflösung. Durch die Verwendung
des komplexen analytischen Signals ist es möglich, eine Verbesserung der Fre-
quenzauflösung um den Faktor zwei zu erreichen (Semmlow, 2004; Zoltowski,
1996).
Einschränkend gilt jedoch, dass die Wigner-Ville-Transformation durch ihre
quadratische Form Kreuzterme erzeugt, die nicht mit dem ursprünglichen Si-
gnal assoziiert werden können. Deshalb ist es notwendig, diese Signalantei-
le aus dem transformierten Signal heraus zu filtern. Dies kann durch einen
zweidimensionalen Tiefpassfilter erreicht werden (Kiencke et al., 2008, S. 263).
Durch den Einsatz dieser Filterung geht somit ein Teil der gewonnenen spek-
tralen Auflösung wieder verloren. Dies wird durch einen Vergleich der Verfah-
ren der STFT, der WVT und der spWVT ( siehe Kap. 4.1.3 Abb. 4.13 bis 4.14)
deutlich.
Transformationen, die ebenfalls aus der Gruppe der Cohen-Klasse stammen,
sind in der letzten Zeit gerade für die Analyse elektromyographischer Signale,
unter anderem auch für wiederholende Hebevorgänge, eingesetzt worden (Roy
et al., 1998; Bonato et al., 2003). Als spektraler Auswerteparameter wird dabei
die momentane Medianfrequenz benutzt (IMDF). Dieser Parameter macht ei-
ne Aussage über die Energieverteilung des Leistungsdichtespektrum und zeigt
sich robust in der Auswertung von EMG-Signalen, da er im Vergleich zur mitt-
leren Frequenz (IMNF) weniger störanfällig bei geringem Signal-Rausch-Ver-
hältnis ist (Stulen & DeLuca, 1981).
Mit Hilfe der Smoothed-Pseudo-Wigner-Ville-Transformation ist es möglich,
dynamische Muskelkontraktionen zu untersuchen. Der hier vorgestellte Algo-
rithmus ist im Rahmen der Entwicklung und Implementierung eines Software-
Packets zur Analyse von EMG-Signalen realisiert worden. Durch die modula-
re Struktur besteht die Möglichkeit, sowohl spektralanalytische, als auch am-
plitudenbezogene Auswertungen durchführen zu können (siehe 3.4). Eine Er-
weiterung um zusätzliche Verfahren zur Frequenzanalyse (Wavelet, ARMA-
Modelle) ist vorgesehen.
5.1.2 Detektion von Effekten muskulärer Ermüdung
Wie in Kapitel 2.1.2 dargelegt, wird die Linksverschiebung des Leistungsdich-
tespektrums bei anhaltenden oder wiederholenden Muskelkontraktionen über-
einstimmend als Effekt der muskulären Ermüdung angesehen (De Luca, 1984;
Kupa et al., 1995; Gerdle et al., 2000; Potvin, 1997; Stulen & DeLuca, 1981;
Vydevska-Chichova et al., 2007). Die Auswertung spektraler Parameter zeigt
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im Gegensatz zur Analyse der Signalamplituden eine deutlich höhere Validi-
tät in Bezug auf Ermüdungseffekte (G. V. Dimitrov et al., 2008b; Gerdle et al.,
2000).
Eine Reduktion des entsprechenden spektralen Parameters momentane Me-
dianfrequenz beruht auf drei Ursachen:
1. Verringerung der Muskelfaserleitgeschwindigkeit (Farina et al., 2004)
2. Verbreiterung der elektrischen Pulse (Aktionspotentiale) (Bigland-Ritchie
et al., 1979)
3. Änderung des Verhältnisses unterschiedlicher Fasertypen (Vydevska-
Chichova et al., 2007)
Eine ausführliche Beschreibung der Einflussfaktoren auf die spektrale Zusam-
mensetzung ist in Kapitel 2.1.2 nachzulesen. Der Einfluss der Ausbreitungs-
geschwindigkeit und der Pulsbreite konnte im Rahmen dieser Arbeit in einer
Simulation bestätigt werden. Das zugrunde liegende Modell ist dabei sehr ein-
fach, zeigt aber dennoch einen bedeutsamen Effekt der Pulsbreite auf den Wert
der momentanen Medianfrequenz. Dies wird auch durch ein komplexeres Mo-
dell von Dimitrov (G. V. Dimitrov et al., 2008b) bestätigt.
Ein zentraler Punkt der Auswertung von spektralen Parametern ist die Aus-
wahl des Zeitintervalls zur Bestimmung der momentanen Medianfrequenz.
Dabei ist zu beachten, dass der zeitliche Verlauf der momentanen Medianfre-
quenz nicht generell mit den Aktivitätsverläufen korreliert. Im Allgemeinen ist
der Zusammenhang eher indirekt proportional, d.h. eine erhöhte Aktivität ist
oft mit einer geringeren momentanen Medianfrequenz verknüpft.
Der Frequenzverlauf ist von der Höhe der Muskelaktivität abhängig. Je ge-
ringer dabei die Amplitude des EMG-Signals ist, um so schwieriger wird es,
die einzelnen Frequenzbänder zu unterscheiden. Durch ein geringes Signal-
Rausch-Verhältnis der aufgenommenen Signale kommt es zu einer Verschie-
bung der Medianfrequenz zur Mitte des untersuchten Frequenzbereichs 1 Für
EMG-Signale bedeutet dies im Allgemeinen eine Verschiebung zu höheren Fre-
quenzen.
Deshalb wurde in der vorliegenden Arbeit die Bestimmung der Medianfre-
quenz ausschließlich in den Hauptphasen der Aktivität durchgeführt. Diese
werden über die maximalen Amplituden der jeweiligen Muskeln bestimmt
(vgl. Abb.4.18 und 4.17 ). Damit konnte sichergestellt werden, dass es nicht
1dabei wird vorausgesetzt, dass es sich um weißes Rauschen handelt, d.h. die Rauschleistung
ist über den gesamten Bereich gleichverteilt
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zu Frequenzverschiebungen aufgrund einer zu geringen Signalamplitude kom-
men konnte. Andere Autoren führten dafür eine Varianzbestimmung der zykli-
schen Bewegungsmuster durch, um damit die Auswertung der momentanen
Medianfrequenz auf den Bereich mit den geringsten Varianzen zu beschränken
(Roy et al., 1998; Ebenbichler et al., 2002; Bonato et al., 2003)
5.1.3 Möglichkeiten weiterer Anwendungen des
spektralanalytischen Verfahrens
Der Verlauf der momentanen Medianfrequenz in Abbildung 4.12 zeigt in der
Auswertung einzelner Muskelkontraktionen klare Strukturen. Dabei deuten
die hochfrequenten Anteile und die damit einhergehende Erhöhung der mo-
mentanen Medianfrequenz auf die Zuschaltung von schnellen Aktionspoten-
tialen, d.h. den Einsatz von Muskelfasern des Typs II hin. Es besteht somit
die Möglichkeit, aus den zeitaufgelösten Frequenzanalysen Aussagen über den
Einsatz von unterschiedlichen Muskelfasertypen zu gewinnen. Durch Versuch-
sprotokolle, die Ermüdungseffekte ausschließen, könnte daraus eine Methode
zur nichtinvasiven Aufklärung der Muskelfaserzusammensetzung abgeleitet
werden. Dieses Problem wird gerade von einer Gruppe von ausgewiesenen
Fachleuten auf dem Gebiet der Spektralanalyse von EMG-Sigalen (von Tschar-
ner, Nigg, Farina, Enoka, Bawa, Wakeling, Gabriel, Stegmann, Rainoldi, Di-
mitrova, Dimitrov, Cresswell, BarryPincivero) diskutiert (V. von Tscharner &
Nigg, 2008; Farina, 2008; Enoka et al., 2008).
Hinweise auf die Aktivierung unterschiedlicher Fasertypen könnten aus den
unterschiedlichen Verläufen der momentanen Medianfrequenz für den M. vas-
tus lateralis der beiden Phasen Voraktivität und Initialphase abgeleitet werden.
In den Abbildungen 4.24 und 4.25 sind die Werte für momentane Medianfre-
quenz von zwei Probanden über alle Hebeintervalle aufgetragen. Dabei befin-
det sich der gemittelte Frequenzwert jedes Intervalls für die Phase der Vor-
aktivierung unterhalb der Werte für die Initialphase der Hebung. Es ist plau-
sibel, diesen Umstand der Funktion der Muskelaktivität zuzuschreiben. Für
den Aufbau einer Vorspannung kämen nach dem Größenprinzip der Rekru-
tierung zunächst die kleinzelligen Motoneurone, dh. Typ-1-Fasern zum Tra-
gen. Dies würde mit der Funktion ‚Stabilisierung des Gelenks‘ einhergehen.
Für diese Phase weist die Amplitude des EMG-Signals die größten Beträge auf
(vgl. Abb. 4.18). Die Frequenzwerte für die Initialphase zeigen demgegenüber
höhere Werte und können nach dieser Systematik dem Einsatz von schnelleren
Typ2-Muskelfasern zugeordnet werden.
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Diese Interpretation entspricht der Argumentation von v. Tscharner und Nigg
(V. von Tscharner & Nigg, 2008), die in einer Untersuchung mit 80 Läufern bei-
derlei Geschlechts herausgefunden haben, dass die Frequenzmuster der analy-
sierten Beinmuskeln sich speziellen Aufgaben zuordnen lassen (V. V. Tscharner
& Goepfert, 2006). Diese werden von den Autoren in ‚high frequency-genera-
ting groups‘ (HFG) und ‚low-frequency groups‘ (LFG) eingeteilt. So werden
beispielsweise für den Muskel tibialis anterior in der Phase nach dem Ferse-
naufsatz geringe Frequenzen gemessen. Dies wird der Funktion Halten und
Stabilisieren des Fußgelenks zugeschrieben. Diese Funktion erfordert aufgrund
der geringen Bewegungsgeschwindigkeit keine motorischen Einheiten der
HFG-Gruppe. Die Relevanz dieser Einordnung ist jedoch umstritten und wird
von anderen Autoren in Zweifel gezogen (Farina, 2008; Enoka et al., 2008).
5.2 Diskussion der Ergebnisse des Pile-Tests
5.2.1 Aufklärung von Effekten lokaler muskulärer Ermüdung
Die Werte der Muskeln der Rumpfextensoren (ES) und der Hüftstrecker (M.
gluteus maximus, M. biceps femoris) zeigen eine Verringerung der momenta-
nen Medianfrequenz. Der Verlauf der momentanen Medianfrequenz für den M.
erector spinae fällt signifikant bereits vom Startintervall zum Mittelintervall. Si-
gnifikante Änderungen sind auch zum Schlussintervall aufgetreten. Die Werte
der Hüftbeuger zeigen lediglich für das Startintervall (IVs) und das Schlus-
sintervall (IVe) signifikante Unterschiede. Die Änderungen der momentanen
Medianfrequenz sind für den M. erector spinae in Übereinstimmung mit Ar-
beiten von Paolo Bonato und (Bonato et al., 2002, 2003) und Dolan (Dolan &
Adams, 1998), die ebenfalls bei wiederholenden Heben eine Reduktion der
momentanen Medianfrequenz festgestellt haben. Dabei wurde die Untersu-
chung der Arbeitsgruppe um Bonato jeweils mit einer konstanten Last von
13 kg über einen Zeitraum von 4, 5 min gehoben. Der Versuch von Dolan unter-
schied sich von dem hier durchgeführten, dass dort eine konstante Last (10 kg)
einhundert mal angehoben und abgesetzt werden musste. Die momentanen
Medianfrequenz-Werte wurden in dieser Studie durch die Auswertung stati-
scher Muskelkontraktionen zu Beginn und direkt nach den dynamischen He-
bevorgängen durchgeführt.
Der Verlauf der momentane Medianfrequenz des M. vastus lateralis zeigt im
Gegensatz zum M. erector spinae keine signifikante Änderung über die Ge-
samtdauer des PILE-Tests. Dies bedeutet, dass der Hauptkinetor des Beinstre-
ckers für die Gesamtgruppe keine relevanten Anzeichen von Ermüdung zeigt.
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Dieser Befund wurde bereits von anderen Arbeitsgruppen festgestellt (Bonato
et al., 2002, 2003; Ebenbichler et al., 2002). Dies betraf im Gegensatz zu der hier
durchgeführten Untersuchung auch die beiden Muskeln M. gluteus maximus
und M. biceps femoris. Dies lässt sich auf die unterschiedlichen Versuchsan-
ordnungen zurückführen. Die Last musste dabei von Kniehöhe bis Hüfthöhe
angehoben und wieder abgestellt werden (Last = 13 kg/Zeit = 4, 5 min/Hebe-
f requenz = 12/min). Durch die geringere Hubhöhe und die geringere Last ist
anzunehmen, dass die beiden Hüftstreckmuskeln einer geringeren Belastung
ausgesetzt waren.
Eine Besonderheit in der Analyse des Ermüdungsverhaltens stellt der M. bi-
ceps brachii dar, der die Funktion des Ellenbogenbeugers erfüllt. Dieser Muskel
zeigt für die Gesamtgruppe zunächst eine Erhöhung der momentanen Median-
frequenz und erst in der zweiten Hälfte des Tests eine signifikante Reduktion
dieses spektralen Parameters. Dieser Verlauf kann durch die unterschiedlichen
absoluten Kraftanforderungen an die beiden Muskeln interpretiert werden. Im
Gegensatz zu den anderen untersuchten Muskeln hat der BB lediglich die Last
der Kiste zu überwinden, und dies nur in Verbindung mit den Kniestreckern
und Rumpfextensoren, vorwiegend in der zweiten Hälfte des Hebevorgangs
bis zum Abstellen der Last auf der Ablage. Das Ansteigen der momentanen
Medianfrequenz bis zu Lasten von etwa 20 kg kann im Sinne der in Kapitel
5.1.3 vorgestellten Interpretationen als das Ausschöpfen zusätzlicher Rekrutie-
rungspotentiale gedeutet werden (vgl. auch Kap. 2.1.1). Zum Ende hin zeigt
sich dann ein deutlicher Ermüdungseffekt (siehe Abb. 4.23 )
Die Auswertung des Verlaufs der momentanen Medianfrequenz für den M.
erector spinae über den gesamten Verlauf des Tests zeigt für die meisten Pro-
banden keine lineare Reduktion (vgl. Abb. 4.24 und 4.25). Diese ist jedoch für
statische Muskelkontraktionen beobachtet worden (De Luca, 1993; Roy et al.,
1989). Die Analyse von dynamischen Muskelkontraktionen zeigt im Gegensatz
dazu einen komplexeren nicht-linearen Verlauf. So berichten übereinstimmend
Bonato (Bonato et al., 2002) und Roy (Roy et al., 1998) von Medianfrequen-
zen, die während eines ermüdenden Hebeversuchs neben Phasen abfallender
Frequenzwerte auch Phasen der Stagnation und sogar Erhöhung der Frequen-
zwerte zeigten. Dieses Verhalten wurde auch hier beobachtet. Als Begründung
wurde von den Autoren (vgl. Kap. 2.2.3 ) eine komplexe Strategie der kurzfris-
tigen Ermüdung und Erholung angenommen.
Neben den Ermüdungseffekten können hier gerade für geringe bis submaxi-
male Muskelkontraktionen noch schnelle Typ2-Fasern rekrutiert werden. Dies
entspricht dem ‚Größenprinzip der Rekrutierung‘ (Henneman et al., 1965a).
Das bedeutet, dass bei einer graduellen Erhöhung der Kraft eines Muskels ad-
ditiv immer größere Motoneurone mit einem anwachsenden Innervationsver-
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hältnis aktiviert werden. Es treten damit zwei konkurrierende Prozesse auf. In
Abbildung 4.12 ist der ansteigende Verlauf innerhalb einer Muskelkontrakti-
on zu sehen. Sie könnte ein Hinweis auf die Rekrutierung von schnelleren Typ
2 Fasern sein. Des Weiteren sind diese Einheiten zu dem Zeitpunkt ihrer Re-
krutierung noch nicht ermüdet. Folglich steht dem Effekt einer Abnahme der
Leitgeschwindigkeit in den aktiven Einheiten eine stufenweise Rekrutierung
neuer Einheiten mit höherer Leitgeschwindigkeit gegenüber. In der Folge kann
eine ermüdungsbedingte Abnahme der Ausbreitungsgeschwindigkeit für Kon-
traktionen mit moderatem Kraftniveau durch neuhinzukommende Einheiten
ausgeglichen werden.
Es erscheint zunächst überraschend, dass die Medianfrequenzen, wie in Abbil-
dung 4.24 für den M. erector spinae zu sehen, bereits nach wenigen Intervallen
abfallen. Dies bedeutet, dass schon zu Beginn des Ausbelastungstests ein Er-
müdungseffekt eintritt, der aber zunächst nicht mit einer Reduktion der Kraft-
fähigkeit einhergeht. Dies entspricht Beobachtungen, die De Luca schon 1993
beschrieben hat (De Luca, 1993). Er vertritt die Auffassung, den Ermüdungs-
prozess nicht über ein verringertes Kraftpotential zu definieren, sondern ihn
als metabolischen Prozess zu sehen, der bereits vor dem Kraftverlust einsetzt.
Die gleiche Auffassung vertritt Allen (Allen et al., 2008; Allen, 2009). Auch er
zeigt Verläufe von Ermüdungsparametern, die deutlich vor dem Zeitpunkt der
Kraftreduktion eintreten.
Die Amplitude als Indikator für muskuläre Ermüdung zu verwenden erscheint
für diese Untersuchung aus zweierlei Gründen nicht angemessen. Der Ampli-
tudenparameter weist eine geringe Validität in Bezug auf Ermüdungseffekte
auf. Untersuchungen haben gezeigt, dass die Amplitude bei ermüdenden Mus-
kelkontraktionen sowohl ansteigt (Bigland-Ritchie et al., 1979; G. V. Dimitrov et
al., 2008b; Krogh-Lund & Jørgensen, 1993; Rahnama et al., 2006; Maton, 1981),
als auch abnimmt (Kupa et al., 1995; Merletti et al., 2002; Zijdewind et al., 1995).
Eine Darstellung der entsprechenden Voraussetzungen bzw. Versuchsbedin-
gungen sind in Kapitel 2.1.2 zu finden.
Die Resultate der Auswertung der EMG-Amplituden bestätigen die Annah-
me, dass es mit steigenden Lasten zu einer signifikanten Erhöhung der Mus-
kelaktivierung kommt (Freivalds et al., 1984). Dies konnte für alle untersuch-
ten Muskeln festgestellt werden. Ein Hinweis auf einen Ermüdungseffekt ist,
zumindest für einen Teil der Probanden, für die Hebungen im letzten noch
absolvierten Intervall zu erkennen. Es zeigt sich eine Stagnation bzw. ein Ab-
fall der Amplitude für ermüdete Muskeln (siehe Abb. 4.17 und 4.18). Da es
sich bei dem durchgeführten Ausbelastungstest um eine komplexe Ganzkör-
perbewegung handelt, ist es jedoch nicht möglich eine eindeutige Ursachenzu-
schreibung vorzunehmen. Es bieten sich aber zwei mögliche Argumentationen
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an. Die erste resultiert aus der Überlagerung von zwei konkurrierenden Pro-
zessen: Die Kraftanforderung beim Heben mit steigenden Lasten führt zu zu-
sätzlichen Rekrutierungen von Motoneuronen. Dieser Prozess überlagert deut-
lich den zweiten Prozess, der über die Verringerung der Amplitude bei zuneh-
mender Ermüdung beschrieben werden kann (Gerdle et al., 2000). Nach dieser
Überlegung kommt es erst in der Ausbelastungsphase zu einer Abnahme der
EMG-Amplituden. Zwingend ist diese Argumentation jedoch nicht, da inner-
halb einer komplexen Ganzkörperbewegung auch die Möglichkeit von Kom-
pensationsbewegungen besteht, die zu einer Reduktion der Aktivierung einzel-
ner Muskeln führen können. Um diese Frage abschließend klären zu können,
müssen jedoch andere Testprotokolle mit weniger Freiheitsgraden eingesetzt
werden.
5.2.2 Änderung des Bewegungsverhaltens im Verlauf des Tests
Die Durchführung des Hebetests war explizit ohne die Vorgabe für die techni-
sche Ausführung geplant. Dies entspricht dem veröffentlichten Testverfahren
(T. G. Mayer et al., 1988a). Dementsprechend zeigten sich unter den 22 Proban-
den eine große Zahl von Bewegungsvarianten. Auf eine Einteilung in unter-
schiedliche Hebetypen (Tidow et al., 1999) wurde verzichtet, um generell den
Einfluss von muskulärer Ermüdung auf Änderungen im Bewegungsverhalten
zu untersuchen.
Als Messparameter wurden dazu die prozentualen Bewegungsamplituden für
das Kniegelenk und die Rumpfaufrichtung gewählt, die sich aus den Aktivitä-
ten der beiden Hauptkinetoren der Beinstreck- und Rumpfextensionsmuskeln
ergeben (Bryl, 2008). Die Auswertung erstreckte sich über zwei Zeitintervalle.
Das erste umfasste die Zeit vom Anheben der Last vom Boden bis auf Knie-
höhe (Initialphase). Die zweite Phase erstreckte sich von der Position der Kiste
in Kniehöhe bis zum Anheben der Kiste auf Hüfthöhe. Es zeigte sich für die
Gesamtgruppe zu Beginn des Tests eine Verteilung der Bewegungsamplituden
für die Kniebewegung von 51, 3% : 48, 7%. Das bedeutet, die Kniestreckung
verläuft gleichmäßig über die Bewegungsphase vom Abheben der Last vom
Boden bis zum Erreichen der Hüfthöhe. Dieses Verhältnis verschiebt sich je-
doch mit zunehmenden Lasten. Am Ende des Tests werden in der Initialphase
bereits 81, 6% der Gesamtstreckung realisiert. Dies wird durch eine Erhöhung
der Winkelgeschwindigkeit in der Beschleunigungsphase erreicht. Eine Erhö-
hung der Winkelgeschwindigkeit im Kniegelenk beim Heben mit zunehmen-
den Lasten ist auch von anderen Autoren beobachtet worden (Schipplein et al.,
1990).
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Ein gegenläufiger Trend ergab sich für die Winkelgeschwindigkeit des Rump-
fes, der im Zeitintervall von T0 bis T1 über den gesamten Testverlauf deutlich
abnimmt. Für die Hälfte der Probanden drehte sich im Schlussintervall sogar
die Drehrichtung der Winkelgeschwindigkeit um, d.h. der Rumpfwinkel ver-
größerte sich in diesem Zeitintervall. Die zu Beginn des Tests beobachtete akti-
ve Aufrichtung des Rumpfs in der Intitialphase geht im Schlussintervall völlig
verloren. Diese Beobachtung zeigt eine Übereinstimmung mit den Ergebnissen
der Arbeitsgruppe von Davis (Davis et al., 1965), der beim Heben mit hohen
Lasten eine erhöhte Rumpfflexion in der Beschleunigungsphase festgestellt hat.
Die Rumpfaufrichtung findet erst in der zweiten Hebephase statt. Eine relative
Verschiebung der Bewegungsphasen in Bezug auf den Knie- und Rumpfwinkel
mit zunehmenden Lasten wurde auch in zwei Artikeln der Arbeitsgruppe um
John Scholz (Scholz et al., 1995; Scholz & McMillan, 1995) beschrieben. Ähnliche
Ergebnisse zeigt auch eine Studie von Schipplein (Schipplein et al., 1990). Die
Autoren um Schipplein folgern daraus, dass die Änderung im Bewegungsver-
halten auf der mangelnden Kraftfähigkeit der Knie-Extensoren beruht, unter
Ermüdungseinfluss schwere Lasten zu heben. Ähnliche Aussagen werden auch
in einem Artikel von Trafimow (Trafimow et al., 1993) vertreten. Die Annah-
me eines ermüdeten Zustandes wird in dieser Studie jedoch durch ein speziell
durchgeführtes Ermüdungsprotokoll für den M. quadriceps femoris herbei ge-
führt. Unter diesen Umständen, so argumentieren sie, werde die Last nach der
Kniestreckung, die mit einem Absinken der Rumpfes verbunden ist, auf den
Rücken übertragen. Im Laufe des wiederholenden Hebens beobachten sie einen
Wechsel im Bewegungsverhalten von einer ‚Squat-‘ zu einer ‚Stoop-Technik‘.
Die Aussage, dass damit die Kniestreckmuskulatur als schwächstes Glied der
Hebekette ausgemacht ist, wird von den Autoren des Scholz-Artikels, aufgrund
von Befunden zur Kraftfähigkeit der Knieextensoren ihrer Probandengruppe,
als nicht wahrscheinlich angesehen. Dem widerspricht auch die Aussage von
Weineck, der die hohe Kraftfähigkeit des M. quadriceps femoris als größter und
kräftigster Muskel des Menschen (Weineck, 2000) hervorhebt.
Als Erklärung für den Verlust der Synchronität der Hebebewegung aus den
Beinen und dem Rumpf mit hohen Lasten können die Resultate der Frequenz-
analyse herangezogen werden. Der klare Befund, dass Ermüdungserscheinun-
gen bei der Rumpfstreck- und in geringerem Umfang auch bei der Hüftstreck-
muskulatur, nicht jedoch bei den Beinstreckern auftraten, kann als deutlicher
Hinweis gewertet werden. Der Hebevorgang wird demnach im ermüdeten Zu-
stand vorwiegend durch die Streckung im Kniegelenk initiiert (siehe Abb. 5.1-
rechte Seite). Die Rumpfextensoren sind nicht mehr in der Lage eine Kopplung
zur Last herzustellen. Erst wenn die Last am nahezu gestreckten Knie vorbei
gezogen wird, kommt es zu einer Rumpfaufrichtung. Dies ist in Anbetracht
des geringen Hebelarms zur Drehachse zwischen den Wirbelkörpern L5/S1
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gerade noch möglich.
Abbildung 5.1: Bewegungsänderungen beim PILE-Test. Die Last beträgt links:
4, 5 kg - rechts: 44 kg
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Auf Grund der lokalen Ermüdung ist es den Rumpfextensoren nicht mehr
möglich, die Last in der Beschleunigungsphase aktiv zu heben. Die Aktivität
der Beinstrecker wird nicht in vollem Umfang auf die Last übertragen. Viel-
mehr wird die Hüfte nach oben geschoben und der Rumpf gibt mehr oder we-
niger nach. Um die motorische Aufgabe zu lösen, arbeitet der Rückenstrecker
zunächst in einer nachgebenden Arbeitsweise. Erst durch das Heranziehen der
Last an die Hüfte gelingt es, den Versuch ‚aktiv‘ zu beenden. Dies wird durch
die Beobachtung des Verlaufs der Kiste bestätigt. Während der Durchführung
des Tests ändert sich die anfangs gradlinige, in vertikaler Richtung verlaufen-
de Bewegungsbahn der Kiste (siehe Abb. 5.1) vom Beginn der Hebung bis zum
Erreichen der Position ‚Hüfthöhe‘ in eine parabolische Kurve, die zunächst in
Richtung des Probanden gerichtet ist. Dieser Verlauf wurde auch in anderen
Studien beobachtet (Freivalds et al., 1984; Chen, 2000).
Eine zusätzliche Belastung für den lumbalen Wirbelsäulenbereich stellt die
Phase kurz vor dem Abstellen der Kiste auf der Ablage dar. Zur Minimierung
dieses zusätzlichen Lastmoments wird die Kiste mit zunehmender Last mit ei-
nem kleineren Ellbogenwinkel abgesetzt (siehe Abb. 4.31 bis 4.33). Der Lastarm
in Bezug zur Drehachse zwischen den Wirbelkörpern L5/S1 wird reduziert.
Dies wird im Allgemeinen durch ein Annähern des Rumpfes an die Ablage
erreicht. Bei gebeugten Ellenbogen minimiert sich auch der Lastarm für den
M. biceps brachii. Die Änderung dieses Bewegungsmerkmals wird demnach
durch die Lasterhöhung und die muskuläre Ermüdung der Rumpfstreck- bzw.
Armbeuge-Muskulatur bedingt.
5.2.3 Schlussfolgerungen zur Sicherheit des PILE-Tests
Für die erreichte Maximallast ergibt sich für die Gesamtgruppe ein Wert
39, 3 kg. Dieser Wert unterscheidet sich deutlich von denen, die von der Ar-
beitsgruppe um Hildegunn Lygren (Lygren et al., 2005) in ihrer Veröffentli-
chung genannt werden. Sie untersuchten eine Probandengruppe von 31 Perso-
nen (17 Frauen, 14 Männer A=46 Jahre), die von lang anhaltenden muskuloske-
letalen Problemen, speziell im Bereich der lumbalen Wirbelsäule, berichteten.
Die Männer erzielten dabei eine mittlere Maximallast von 20, 8± 4, 4 kg. Da es
sich hierbei um Rückenschmerzpatienten handelt, ist der Unterschied zu der
hier untersuchten Gruppe von Sportstudenten nicht überraschend.
Trotz dieses deutlichen Unterschieds der Hebekapazität erscheint es ange-
bracht, den PILE-Test im Hinblick auf ein mögliches Selbstgefährdungsrisiko
bei einer Testdurchführung, die ohne jegliche Hinweise oder gar zusätzliche
Abbruchkriterien, die das Hebeverhalten betreffen, zu bewerten. Dazu werden
91
5 Diskussion der Ergebnisse
die Änderungen des Bewegungsverhaltens (vgl. Kap.5.2.2) auf mögliche Belas-
tungen, speziell im Bereich der lumbalen Wirbelsäule diskutiert. Zudem wer-
den einige Bewegungsvarianten bewertet, die im Laufe des Tests beobachtet
werden konnten.
Es ist allgemein anerkannt, dass Heben mit zunehmenden Lasten zu einer hö-
heren Kompressionskraft im Bereich der lumbalen Wirbelsäule führt
(Brinckmann et al., 2000; Hsiang et al., 1997; Schipplein et al., 1990; Buseck et
al., 1988). Unabhängig von der zu hebenden Last spielt die Bewegungsausfüh-
rung eine wichtige Rolle. In der durchgeführten Untersuchung hat die Mehr-
zahl der Teilnehmer ein Bewegungsverhalten gezeigt, das aufgrund der Start-
position und den dabei eingenommenen Gelenkwinkeln einer Beinhebetechnik
(‚squat‘) entsprach. Nur Wenige realisierten von Anfang an eine Rumpfhebe-
technik (stoop). Die in Kapitel 5.2.2 beschriebenen Änderungen des Rumpfnei-
gewinkels führen jedoch zu einer Erhöhung der Kompresssionskräfte im Be-
reich der lumbalen Wirbelsäule. Eine Erhöhung der Belastung für eine starke
Vorneigung des Rumpfes beim Heben konnte von mehreren Autoren nachge-
wiesen werden (Wilke et al., 1999; Brinckmann et al., 2000). In dieser Position
treten ausserdem erhöhte Scherkräfte zwischen den einzelnen Wirbelkörpern
auf (Winter, 2004; Cochran, 1998).
In einer Studie von Leskinen (Leskinen et al., 1983) wird dieses Bewegungsver-
halten, das durch eine Phasenverschiebung zwischen der Rumpf- und Kniege-
lenksbewegung gekennzeichnet ist, als ‚trunk kinetic lift‘ bezeichnet. Anhand
von Berechnungen mittels der Methode der inversen Dynamik wurde diese
Hebetechnik als diejenige herausgefunden, die im Vergleich mit den Hebetech-
niken ‚Squat‘ und ‚Stoop‘ die höchsten Drehmomentwerte aufweist.
Etwa die Hälfte der Probanden zeigte im Laufe des Tests für die Startposition
eine Verringerung des Kniewinkels und des Rumpfneigewinkels (siehe Abb.
4.27 ). Diese Positionsänderung erscheint zunächst, aus biomechanischer Sicht,
ein Vorteil im Vergleich zu einer Startposition mit mehr gestreckten Knien dar-
zustellen. Für die Berechnung der Kompressionskraft hat der Lastarm einen
erheblichen Einfluss auf den Betrag der resultierenden Kraft (Brinckmann et
al., 2000). Dieser Vorteil führt für diese Personengruppe direkt zu einer zusätz-
lichen Belastung. Die tiefere Startposition resultiert aus den Bemühungen, die
Trägheit der Last durch eine schnelle Körperbewegung zu überwinden. Diese
Ausholbewegung in Form eines ‚Schwungholens‘ führt jedoch zu einer zusätz-
lichen Belastung, da in den meisten Fällen die Trägheit nicht auf Anhieb über-
wunden wird. Es kommt zu einem ‚Reissen an der Kiste‘. In der Abbildung
4.34 sind die Verläufe der Bodenreaktionskraft für ein Start- und ein Schluss-
intervall zu sehen. Es wird deutlich, dass für hohe Lasten die Kraftspitzen vor
der Bewegung der Kiste liegen und die Kraftwerte dabei deutlich über denen
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Abbildung 5.2: Vergleich von zwei Probanden mit unterschiedlichen Hebetech-
niken. Oben: Verlauf der Bodenreaktionskräfte Unten: Verlauf
der Aktivität des M. erector spinae. Deutlich ist die geringe
Muskel-Aktivität des ‚Rundrückenhebers‘ in der Initialphase
(T0 bis T1) zu sehen
des Hebens in der Initialphase sind. Diese Kräfte führen in dynamischen Mo-
dellen der inversen Dynamik zu hohen Belastungsspitzen im lumbalen Bereich
(Freivalds et al., 1984; Bonato et al., 2002) und bilden damit ein nicht zu ver-
nachlässigendes Selbstgefährdungsrisiko.
Ein weiteres Gefährdungspotential liegt in der kyphotischen Haltung der lum-
balen Wirbelsäule während des Hebevorgangs. Dazu sind in Abbildung 4.21
die Aktivitäten des M. erector spinae für zwei Probanden mit unterschiedli-
chem Bewegungsverhalten dargestellt. In Abbildung 5.2 werden diese Muske-
laktivitäten noch einmal mit den entsprechenden Kurven der Bodenreaktions-
krafte verglichen. Der Proband auf der linken Seite gehört zu der Kategorie
Beinheber (‚squat‘), der Proband auf der rechten Seite der Abbildung führt ei-
ne Rumpfhebetechnik (‚stoop‘) aus, die mit einer kyphotischen Haltung der
LWS verbunden ist (‚Rundrückenheber)‘. Die Aktivitäten erstrecken sich über
die vier Funktionsphasen eines Hebevorgangs. Für den Rundrückenheber zeigt
sich in der Phase der Voraktivität (VA) und der Beschleunigungs- oder Initial-
phase (IP) im Vergleich zu dem Beinheber eine geringe Muskelaktivität. Die-
ses Phänomen wurde bereits 1955 von Floyd und Silver (FLOYD & SILVER,
1955) beobachtet. Unter dem Namen ‚Flexions-Relaxations-Phänomen‘ wurde
es auch von anderen Autoren untersucht (Vakos et al., 1994; Holmes et al., 1992;
Freivalds et al., 1984). Ein Vergleich mit den in diesen Phasen der Hebung auf-
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tretenden Bodenreaktionskräften macht das damit verbundene Problem klar.
Gerade in der Phase der höchsten Belastung zeigt sich für den ‚Rundrücken-
heber‘ ein nahezu vollständiger Verlust der Funktion der Rumpfstabilisierung
durch den M. erector spinae. Bei hohen Lasten ist die Wirbelsäule in der Start-
phase des Hebens nicht muskulär gesichert.
Ein letzter Punkt, der als Risikofaktor für das Heben mit steigenden Lasten an-
zusehen ist, besteht in der mangelnden Bewegungserfahrung und der damit
verbundenen unstabilen Bewegungsmuster. In Abbildung 4.20 sind die Mus-
kelaktivitäten des M. biceps femoris von zwei Teilnehmern dargestellt. In der
linken Seite der Abbildung sind die Amplitudenverläufe für vier Hebungen
eines Intervalls dargestellt, die von einem Kaderathlet des deutschen Ruder-
verbands stammen. Es zeigt sich eine Bewegungskonstanz, die über einen mo-
torischen Lernprozess zu automatisierten Aktivierungsmustern führen. Für die
zweite Person zeigt sich ein völlig anderes Bild. Die Muskelaktivität zeigt eine
hohe Variabilität und keine Akzentuierung im Verlauf. Für die Person mit den
zeitsynchronen EMG-Amplituden wurden dann auch im Verlauf des Test nur
für die letzten Intervalle geringe Änderungen im Bewegungsverhalten beob-
achtet. Die andere Person, die vor dem Test angab, keine Erfahrung im Hantel-
training zu haben, zeigte bereits im ersten Teil des Tests große Änderungen im
Bewegungsverhalten, die mit einer Erhöhung der Belastung in der lumbalen
Wirbelsäule einhergeht
Zusammenfassend lässt sich folgendes zur Bewertung des PILE-Tests sagen.
Der PILE-Test ist ein wichtiges Diagnose-Instrument zur Bestimmung der He-
bekapazität in der Rehabilitation und in ‚functional restoration programs‘. Die
Reliabilität konnte in einer Studie von Lygren (Lygren et al., 2005) nachgewie-
sen werden. Für die Zielgruppe dieses Tests zeigt sich, dass neben der Kraft-
fähigkeit auch psychologische Parameter einen Einflussfaktor auf die erreichte
Leistung darstellen. So konnte in einem Artikel von Garnier (Garnier et al.,
2006) mit Hilfe einer Regressionsanalyse nachgewiesen werden, dass eine Re-
duktion der Bewegungsangst (‚fear avoidance beliefs‘) einen Einfluss auf die
Hebekapazität besitzt.
Dennoch erscheint es zu kurz gegriffen, wenn die Autoren, die den Test 1988
publiziert (T. G. Mayer et al., 1988a) haben, auf die Frage nach der Sicherheit
des PILE-Tests, lediglich auf die Anzahl der durchgeführten Tests verwiesen
(T. Mayer et al., 1990), die ihres Wissens ohne Beeinträchtigungen abgelaufen
sind, und nicht in Betracht ziehen, dass der Test durch bestimmte Formen des
Bewegungsverhaltens ein Potential zur Selbstgefährdung der Teilnehmer und
Teilnehmerinnen besitzt.
Um die in dieser Studie aufgezeigten Risiken bei der Durchführung des PILE-
Tests zu reduzieren, sollten entweder zusätzliche Bewegungsanweisungen
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zum Bewegungsverhalten während des Testablaufs erfolgen, oder es sollte er-
wogen werden, Abbruchkriterien auch im Bezug auf die Bewegungstechnik
zu formulieren. Damit könnte die Sicherheit des PILE-Tests deutlich verbessert
werden.
5.2.4 Methodenkritik
Die Befunde zu Effekten der lokalen muskulären Ermüdung zeigen deutlich:
die untersuchten Muskeln der Hüft- und Rumpfextensoren zeigen signifikante
Verringerungen der Medianfrequenz. Im Gegensatz dazu zeigt der Muskel vas-
tus lateralis in seiner Funktion als Kniestrecker keine Änderungen im Verlauf
des PILE-Tests.
Ein Vergleich dieser Resultate mit den beobachteten Änderungen der kinemati-
schen Parameter muss mit gewissen Einschränkungen betrachtet werden. Die
Hauptaussage bezüglich der Änderung des Bewegungsverhaltens beruht auf
der zunehmenden Verringerung der Bewegungsamplitude der Rumpfexten-
sion in der Initialphase der Hebung. Daraus kann geschlossen werden, dass die
beteiligte Muskulatur nicht mehr in der Lage ist das Heben der Last aktiv über
eine Rumpfaufrichtung oder zu mindestens mit einer Stabilisierung der initia-
len Rumpfhaltung zu gewährleisten. Aufgrund des standardisierten Ablauf-
protokolls des PILE-Tests ist es nicht möglich eine eindeutige Trennung zwi-
schen der Höhe der Last und dem zusätzlichen Effekt der lokalen muskulären
Ermüdung vornehmen zu können. Um zu prüfen, ob die Ermüdung der allei-
nige Faktor für die mangelnde Kraftfähigkeit der Rumpfextensoren ist, müsste
der Versuchsablauf durch ein Heben mit konstanten Gewichten ersetzt werden.
Eine weitere Möglichkeit wäre ein nachträglicher Test der Probanden mit den
maximalen Lasten aus der Durchführung des PILE-Tests. Insgesamt ändert sich
dadurch aber nichts an der grundsätzlichen Aussage, dass die in dieser Arbeit
erzielten Ergebnisse darauf hindeuten, dass die Änderungen im Bewegungs-
verhalten während der Durchführung des ausbelastenden PILE-Tests durch ein
Kraftdefizit des M. erector spinae verursacht wird.
Ein Kritikpunkt an der methodischen Durchführung der Arbeit besteht in der
kinematischen Analyse der Veränderung des Rumpfneigewinkels mittels einer
Videokamera. Damit war die Bewegungsebene auf die Sagitalebene festgelegt.
Da die Durchführung des PILE-Tetst explizit ohne Anweisungen zum Bewe-
gungsverhalten verlief, konnten für vier Probanden keine gültigen Rumpfnei-
gewinkel ermittelt werden, da sie die vorgegebene Bewegungsebene im Verlauf
des Tests verlassen hatten. Die Knie- und Ellenbogenwinkel konnten dagegen,
unabhängig von der Bewegungsebene mit elektrischem Goniometer gemessen
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werden. Da mittlerweile ein Bewegungsanalysesystem vorhanden ist, mit dem
dreidimensionale Bewegungsanalysen (Vicon) durchgeführt werden können,
sollte diese methodische Einschränkung in Zukunft keine Rolle mehr spielen.
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Die vorliegende Arbeit verfolgte zwei Forschungsziele, die auch jeweils einen
eigenen Themenschwerpunkt bilden:
1. Entwicklung und Implementierung eines mathematischen Verfahrens zur
spektralanalytischen Auswertung von elektromyographischen Signalen,
denen dynamische Muskelkontraktionen zugrunde liegen.
2. Untersuchung von Effekten lokaler Ermüdung während eines ausbelas-
tenden Hebetests mit zunehmenden Lasten unter Berücksichtigung von
Veränderungen kinematischer und dynamischer Parameter.
Der methodenorientierte Schwerpunkt leitet sich aus der Notwendigkeit ab,
zur Untersuchung von dynamischen Muskelkontraktionen mathematische Ver-
fahren zur Verfügung zu haben, die keine Einschränkungen in Bezug auf die
Stationarität der Signale haben. In der Literatur wurden dazu seit etwa zehn
Jahren Verfahren beschrieben, die diese Einschränkungen der klassischen Fou-
rier-Transformation überwinden und sich durch eine bessere Auflösung im
Zeit- und Frequenzbereich auszeichnen.
In der vorliegenden Arbeit wird einer dieser Ansätze aufgenommen und dazu
ein mathematischer Algorithmus vorgestellt, mit dem es möglich ist, stochasti-
sche elektromyographische Signale spektralanalytisch untersuchen zu können.
Er beruht auf der Verwendung der ‚Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Verteilung‘,
einer biquadratischen Transformation der Cohen-Klasse. Das Verfahren zeich-
net sich, neben den genannten Eigenschaften, durch eine hohe Zeit- und Fre-
quenzauflösung im Vergleich zur Fourier-Transformation aus.
Aus der Änderung der Zeit-Frequenz Verteilungen der elektromyographischen
Signale ist es möglich, Rückschlüsse auf Effekte lokaler muskulärer Ermüdung
zu ziehen. Dazu wird als Messgröße der Verlauf der momentanen Medianfre-
quenz benutzt. In der Literatur wird übereinstimmend beschrieben, dass es
bei muskulärer Ermüdung zu einer Linksverschiebung des Leistungsdichte-
Spektrums des elektromyographischen Signals kommt. Physiologisch wird
97
6 Zusammenfassung
dies einer Verminderung der Ausbreitungsgeschwindigkeit der Aktionspoten-
tiale über die Muskelfaser und der Vergrößerung der Pulsbreite der Aktions-
potentiale zugeordnet. Dies konnte in dieser Arbeit anhand einer Computer-
Simulation, der ein einfaches Modell zugrunde liegt, verifiziert werden.
Die vorgestellte Methode zur Analyse der Zeit-Frequenz-Verteilung von dy-
namischen Muskelkontraktionen bietet, neben der Untersuchung von Ermü-
dungseffekten, die Möglichkeit Aussagen über Aktivierung von schnellen
Muskelfasern in Zeitintervallen unter 100 ms zu machen. Damit besitzt sie das
Potential, einen methodischen Zugang zur Bestimmung der Muskelfaserzu-
sammensetzung zu eröffnen. Die aktuelle Diskussion dieser Frage zeigt jedoch,
dass es unterschiedliche Ansichten über die Aussagekraft der Oberflächenelek-
tromyographie zu diesem Themenkomplex gibt. Dazu ist es notwendig, so-
wohl die physiologischen Signale genauer verstehen zu können als auch die
methodischen Verfahren zu verbessern, um diese Signale präzise analysieren
zu können.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde der oben beschriebene Algorithmus in Mat-
Lab (Version R2007b) implementiert. Dies geschah im Rahmen der Entwick-
lung eines Software-Programms zur Analyse von EMG-Signalen. Dabei wer-
den sowohl amplituden- als auch frequenzbezogene Parameter ausgewertet.
Durch den modularen Aufbau des Programms ist es möglich, neben den imple-
mentierten Verfahren der Short-Time-Fourier-Transformation (STFT), Wigner-
Ville-Transformation (WVT) und Smooth-Pseudo-Wigner-Ville-Transforma-
tion (spWVT) auch andere Zeit-Frequenz-Transformationen hinzu zu fügen.
Der zweite thematische Schwerpunkt dieser Arbeit umfasst die Anwendung
der spWV-Transformation zur Untersuchung von Effekten lokaler Muskeler-
müdung während eines Hebetests mit zunehmenden Lasten unter Berücksich-
tigung der Veränderungen kinematischer und dynamischer Parameter. Das
Testprotokoll bestand in der Durchführung des PILE-Tests, eines ausbelasten-
den Hebetests zur Erfassung der Hebekapazität (T. G. Mayer et al., 1988a, 1988b).
Die zeitaufgelöste Frequenzanalyse wurde mit dem in dieser Arbeit umgesetz-
ten mathematischen Verfahren durchgeführt. Als Messparameter zur Beschrei-
bung von Ermüdungseffekten wurde der zeitliche Verlauf der momentanen
Medianfrequenz gewählt. Für eine differenzierte Auswertung wurden die ein-
zelnen Hebungen in drei zeitliche Funktionsphasen unterteilt.
Im Laufe des Tests ergaben sich für die Muskeln der Rumpfextensoren (M. erec-
tor spinae, M. gluteus maximus, M. biceps femoris) signifikante Reduktionen
der Medianfrequenzen. Die größten Änderungen zeigte der Hauptkinetor der
Rumpfaufrichtung, der M. erector spinae. Im Gegensatz dazu zeigten sich für
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die Medianfrequenzen des M. vastus lateralis keine Änderung über die Ge-
samtdauer des Tests. Die Ergebnisse deuten darauf hin, dass die verschiedenen
Muskeln, insbesondere der M. vastus lateralis als kräftiger Kniestrecker und
der M. erector spinae (ES) als kräftiger Rückenstrecker unterschiedlich auf die
wiederholte und ansteigende Belastung reagieren. Während beim Rückenstre-
cker (ES) bereits nach wenigen Hebewiederholungen eine Ermüdung einsetzt,
ist der Kniestrecker (VL) anscheinend in der Lage über den gesamten Test selbst
bei zunehmenden Lasten genügend Kraft zu entwickeln.
Die partielle Ermüdung der Rückenmuskulatur korrespondiert mit einer Ver-
änderung des Bewegungsmusters des Hebevorgangs. Dies wird besonders
deutlich für die Initialphase der Hebung, in der die Trägheit der Last über-
wunden werden muss. Für diesen Zeitraum wurden mit zunehmenden Lasten
auch zunehmende Bodenreaktionskräfte gemessen, die im Schlussintervall für
die Gesamtgruppe dem 1,84-fachen des Körpergewichts entsprachen. Zu Be-
ginn des Tests kann anhand der Daten der relativen Bewegungsamplituden
im Kniegelenk und für die Rumpfaufrichtung von einer Hebung ausgegangen
werden, an dem sowohl die Muskeln der Knie- als auch die der Rumpfexten-
soren beteiligt sind. Diese Bewegungsanteile verschieben sich mit steigenden
Lasten und zunehmender Ermüdung des Rückens zugunsten der Bewegungs-
amplitude des Kniegelenks. Daraus folgt eine stärkere initiale Kniestreckung,
die bei der Hälfte der Probanden mit einer Hüftbeugung einhergeht, wodurch
der Rumpf in eine stärkere Neigung nach vorn gebracht wird. Für die Gesamt-
gruppe konnte eine signifikante Verminderung der Bewegungsamplitude des
Rumpfes in der Initialphase im Verlauf des Tests festgestellt werden.
Die Änderung des Bewegungsverhaltens hat wiederum starke Auswirkungen
auf die an der Wirbelsäule entstehenden Drehmomente und Kräfte. Mit Hil-
fe der Methode der inversen Dynamik konnte Leskinen (Leskinen et al., 1983)
nachweisen, dass für das beobachtete Bewegungsverhalten die höchsten Kom-
pressionskräfte im Vergleich zu anderen ‚Hebetechniken‘ auftreten. In der vor-
liegenden Studie wurden noch weitere Bewegungsstereotype gefunden, die
mit hohen Belastungen des passiven Bewegungsapparates einher gehen. Dies
betrifft sowohl das so genannte ‚Anreißen‘ der Kiste als auch das Anheben der
Last aus einer kyphotischen Lendenwirbelsäulenhaltung.
Um die in dieser Studie aufgezeigten Risiken bei der Durchführung des PILE-
Tests zu reduzieren, sollten entweder zusätzliche Bewegungsanweisungen
zum Bewegungsverhalten während des Testablaufs erfolgen, oder es sollte er-
wogen werden, Abbruchkriterien auch im Bezug auf die Bewegungstechnik





A.1 Hardware-Anpassungen zur Durchführung des
Tests
Abbildung A.1: Differenzverstärker für zwei Kraftmessplatten. Die Ruhepegel
sind separat einstellbar. Die Verstärkungsfaktoren betragen
200 / 400 /900. So konnte gewährleistet werden, dass die Kraft-




Standfläche auf der Kraftmessplatte
Abbildung A.2: Kraftmessplatte mit Holzaufsatz, um die Standfläche für die
Durchführung des PILE-Tests zu vergrößern
Sensoren der Kiste zur Bestimmung der Hebephasen
Abbildung A.3: Sensor des für das Synchronisationssignsl der Kiste. Über die
beiden einfache Kontakte wird ein TTL-Signal zur Interface-
Box übertragen
A.2 Formular zur Testdurchführung
.
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A.3 Rechenzeiten der Zeit-Frequenz-Transformationen








Abbildung A.5: Auswertebogen des Rechenaufwands für die Kurzzeit-Fourier-
Transformation(STFT). Der Auzug wird vom Software-
Programm MatLab-2007b generiert. Die Auswertung betrifft
die Berechnung eines Intervalls mit vier Hebungen (4 calls).




Abbildung A.6: Auswertung des Rechenaufwands für die smooth-pseudo-
Wigner-Ville-Transformation (spWVT) für vier Hebungen (4
calls). Der Rechenaufwand dieser Transformation liegt deut-
lich über dem der Berechnung der STFT (Faktor:>120). Die Re-
chenzeit beträgt für die 2795 Einzelspektren 95, 6 s
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Abbildung A.7: Detaildarstellung des Rechenaufwands für das Modul der
smooth-pseudo-Wigner-Ville-Transformation (spWVT). Für
ein Intervall wurden 2795 Einzelspektren berechnet. Die Re-
chezeit beträgt 94, 4 s
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A.5 statistische Auswertungen
IVs IVm IVe IVs IVm IVe
11,66 16,29 13,97 35,20 45,13 58,55
9,77 18,09 32,71 25,47 32,57 59,56
19,18 39,55 46,89 38,17 52,12 71,49
8,23 13,14 64,16 16,18 32,09 52,70
8,22 24,92 40,35 26,73 44,57 77,24
7,49 29,54 61,04 33,21 40,20 39,64
23,58 31,28 64,74 35,28 43,04 51,34
11,91 40,74 54,54 30,60 44,35 57,12
12,62 11,53 30,35 30,76 46,58 78,08
15,65 20,63 62,87 14,64 62,84 57,13
17,59 23,27 47,55 13,02 39,62 50,96
18,80 28,04 40,21 20,93 30,70 55,84
4,73 7,94 37,13 19,75 37,06 70,58
8,20 36,48 61,15 14,09 21,53 56,98
14,16 13,94 62,21 31,19 46,25 59,18
26,64 35,74 42,89 18,24 51,94 55,54
7,34 46,01 43,75 37,59 39,38 72,65
11,17 20,38 45,65 28,26 32,54 52,34
7,38 46,92 49,33 29,76 57,43 52,45
7,31 35,28 83,80 20,27 27,01 66,76
17,83 38,76 75,86 40,14 65,78 74,43
19,18 44,17 61,35 50,32 40,73 57,97
M. gastrocnemius M. vastus lateralis
Abbildung A.8: Normierte Amplitudenwerte der jeweiligen Hauptphase für
M. gastrocnemius und M. vastus lateralis für das Start-, Mittel-
und Schlussintervall. Die Werte sind auf das dynamische Ma-
ximum einer Zeitphase (VA,IP,SP,AP) bezogen. Die Hauptpha-
sen der Muskeln sind in Tabelle A.1 dargestellt
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IVs IVm IVe IVs IVm IVe
13,29 30,33 60,22 16,53 32,83 63,92
15,69 36,76 76,27 34,43 57,39 60,60
28,59 42,01 78,46 22,73 45,30 70,48
16,73 31,34 81,06 27,41 50,36 71,03
27,74 44,81 69,93 33,95 67,15 74,07
16,29 36,29 55,16 31,67 59,19 79,99
22,69 22,74 67,99 33,00 49,86 55,68
24,39 39,68 47,03 28,84 63,03 62,57
18,28 30,55 55,55 23,86 41,36 67,15
22,15 31,10 59,92 32,91 52,18 73,50
22,02 38,16 68,31 32,52 49,24 78,30
19,72 28,09 68,19 22,40 38,55 69,07
17,41 28,21 56,14 21,01 39,24 69,99
18,86 20,16 61,13 19,66 37,63 70,77
19,53 27,68 72,50 29,44 50,19 76,56
15,23 41,37 56,01 18,34 49,01 78,13
13,71 36,13 59,59 28,27 45,20 72,76
15,84 37,71 53,90 47,16 46,76 31,53
15,12 37,57 44,41 23,72 59,77 62,10
22,41 38,22 76,63 23,42 46,44 70,74
16,96 23,91 81,87 20,69 48,30 76,79
29,59 47,70 56,50 28,05 42,77 60,63
M. gluteus max. M. erector spinae
Abbildung A.9: Normierte Amplitudenwerte der jeweiligen Hauptphase für
M. gluteus maximus und M. erector spinae für das Start-,
Mittel- und Schlussintervall. Die Werte sind auf das dyna-
mische Maximum einer Zeitphase (VA,IP,SP,AP) bezogen. Die
Hauptphasen der Muskeln sind in Tabelle A.1 dargestellt
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IVs IVm IVe IVs IVm IVe
14,20 7,64 18,47 10,35 65,69 78,82
16,95 33,54 75,88 6,15 44,31 60,13
33,13 46,82 72,56 19,14 64,58 76,88
16,03 22,10 69,49 9,75 47,85 65,98
10,12 30,07 57,02 7,33 29,47 77,32
22,39 50,61 66,59 14,32 57,72 69,18
20,15 11,29 26,72 6,07 37,90 79,00
30,12 45,79 55,13 14,49 45,84 59,98
30,59 42,95 64,20 10,17 34,53 58,23
29,00 30,89 61,92 11,46 42,28 70,76
19,34 25,46 55,01 13,26 43,72 66,65
19,26 31,50 73,36 10,82 22,98 68,74
21,48 26,82 71,99 10,12 53,84 74,39
29,12 16,39 56,77 12,72 41,59 63,58
5,46 21,88 58,36 14,50 71,61 84,55
26,31 34,45 66,55 7,03 47,26 64,94
17,91 37,18 68,29 12,85 48,44 68,74
11,43 31,27 57,03 7,11 20,86 64,87
25,82 48,84 50,03 10,88 56,61 71,57
25,76 41,15 76,21 5,97 50,27 58,64
5,14 16,29 54,31 10,98 36,69 85,05
15,35 27,71 35,62 6,24 17,61 45,16
M. biceps femoris M. biceps brachii
Abbildung A.10: Normierte Amplitudenwerte der jeweiligen Hauptphase für
M. biceps femoris und M. biceps brachii für das Start-, Mittel-
und Schlussintervall. Die Werte sind auf das dynamische Ma-
ximum einer Zeitphase (VA,IP,SP,AP) bezogen. Die Haupt-
phasen der Muskeln sind in Tabelle A.1 dargestellt
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Tabelle A.1: Hauptaktivitätsphasen der untersuchten Muskeln für die Zeitphasen des
Hebevorgangs. Aufgrund von unterschiedlichen Hebetechniken sind für




M. biceps femoris IP / SP
M. vastus lateralis VA / IP
M. gluteus maximus IP / SP
M. erector spinae IP / SP
M. biceps brachii IP / SP
IVs IVm IVe IVs IVm IVe
108,92 106,45 107,40 89,07 94,92 95,22
113,32 100,39 84,10 88,47 79,20 77,94
123,95 124,08 140,45 87,96 86,90 86,71
98,40 105,85 101,21 91,30 97,23 98,05
111,08 107,76 101,07 93,88 93,03 92,54
108,85 104,81 98,13 111,12 109,63 109,40
82,17 96,84 96,10 98,63 86,84 88,39
112,91 121,65 105,93 89,23 85,73 85,47
116,58 118,87 122,86 93,89 95,46 87,38
122,09 108,60 109,75 76,48 76,07 74,64
87,07 81,24 85,84 59,41 65,80 58,59
100,17 111,82 105,96 95,47 97,81 99,72
108,20 99,25 93,52 61,88 58,79 58,08
100,06 107,58 119,48 109,46 106,22 109,52
130,01 130,59 129,35 104,31 104,74 103,33
88,33 82,23 96,52 107,19 99,01 99,89
121,02 114,84 113,79 105,37 102,67 101,23
111,28 124,45 101,86 81,22 80,08 82,50
111,48 102,40 103,87 102,63 99,63 98,35
103,51 121,80 115,45 78,59 74,40 86,50
134,80 116,87 123,77 104,68 100,73 102,27
88,75 96,88 90,38 89,47 88,90 89,74
M. gastrocnemius M. vastus lateralis
Abbildung A.11: Werte der Medianfrequenz [Hz] der jeweiligen Hauptphase
für M. gastrocnemius und M. vastus lateralis für das Start-,
Mittel- und Schlussintervall. Die Hauptphasen der Muskeln
sind in Tabelle A.1 dargestellt
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IVs IVm IVe IVs IVm IVe
63,09 64,98 59,66 70,66 59,26 55,69
96,71 76,86 82,98 76,03 61,33 58,06
67,82 66,42 64,96 90,76 80,94 67,18
55,13 57,90 53,60 87,38 92,12 58,77
59,38 60,38 52,77 72,68 62,15 50,57
64,60 56,06 51,36 84,82 64,84 56,50
64,76 61,42 59,36 83,71 78,02 56,70
70,86 62,03 69,29 104,87 95,69 77,69
64,02 64,33 58,48 88,03 70,12 51,02
73,87 71,98 66,20 77,61 77,01 65,52
51,53 54,64 49,19 72,12 69,93 62,63
55,56 53,73 46,51 67,66 61,54 54,35
61,90 58,14 56,38 89,81 70,65 60,34
91,83 89,42 86,32 83,99 57,97 50,84
71,47 66,60 64,60 156,56 142,26 117,17
77,80 64,56 64,12 86,46 67,44 59,62
62,68 52,15 51,90 77,73 66,91 54,08
54,96 51,36 45,04 101,37 87,79 77,00
89,65 85,03 74,36 87,15 99,23 68,15
64,72 65,77 65,79 90,25 74,96 64,51
64,60 59,17 57,51 102,86 101,78 76,94
61,53 60,39 58,10 92,30 86,29 81,00
M. gluteus max. M. erector spinae
Abbildung A.12: Werte der Medianfrequenz [Hz] der jeweiligen Hauptphase
für M. gluteus maximus und M. erector spinae für das Start-,
Mittel- und Schlussintervall. Die Hauptphasen der Muskeln
sind in Tabelle A.1 dargestellt
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IVs IVm IVe IVs IVm IVe
98,16 88,02 87,25 58,21 68,29 50,38
98,36 92,06 84,29 62,20 72,76 72,82
115,99 115,83 120,72 73,14 78,38 66,72
105,63 105,64 89,85 69,18 80,65 62,02
74,77 75,46 73,74 63,94 69,84 67,13
104,58 88,26 87,98 58,54 72,60 66,47
94,94 83,46 79,56 59,59 62,66 56,74
119,89 109,97 113,01 56,05 54,42 55,10
72,19 82,73 87,30 79,69 77,35 72,99
132,92 124,54 118,33 60,54 65,37 59,97
61,56 63,07 56,21 87,52 94,63 88,00
92,67 90,40 78,09 71,58 71,89 71,40
121,03 118,34 112,68 60,88 60,62 61,23
109,57 84,45 88,11 76,81 77,97 61,83
106,45 91,06 82,39 72,61 73,28 62,66
82,96 75,56 74,02 70,19 78,11 64,19
83,34 80,50 81,49 69,96 71,81 60,70
70,25 61,39 64,15 61,48 73,23 60,76
96,75 88,65 91,21 68,25 76,28 70,93
90,16 85,93 90,64 64,30 69,49 64,02
81,90 84,23 82,31 82,17 82,95 97,74
100,50 102,42 96,70 65,85 69,77 65,49
M. biceps femoris M. biceps brachii
Abbildung A.13: Werte der Medianfrequenz [Hz] der jeweiligen Hauptphase
für M. biceps femoris und M. biceps brachii für das Start-,
Mittel- und Schlussintervall. Die Hauptphasen der Muskeln
sind in Tabelle A.1 dargestellt
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T0 T1 T2 T0 T1 T2
44,50 44,50 22,50 37,00 35,80 27,00
71,00 53,00 33,00 77,30 60,80 33,80
60,30 48,00 36,00 45,00 41,00 27,50
67,00 58,30 35,80 61,00 55,30 37,00
66,50 55,50 25,50 71,50 66,50 33,50
56,80 47,30 31,80 58,30 53,50 34,00
64,80 58,00 33,50 65,30 63,80 35,80
54,50 44,00 33,80 41,80 39,30 30,30
71,30 65,50 33,30 61,80 65,00 30,80
58,30 50,50 33,50 46,00 42,00 31,30
49,30 44,50 19,00 42,00 39,00 22,00
46,00 44,00 30,00 52,00 53,00 30,00
59,80 51,50 32,30 58,00 49,80 31,50
36,80 31,00 23,30 37,00 32,80 28,80
57,30 51,00 21,30 54,80 52,80 18,00
73,50 51,50 32,80 76,00 59,30 38,80
52,80 47,30 33,50 34,50 33,50 28,50
58,30 52,00 24,50 67,00 61,50 30,30
Rumpfwinkel-Startintervall Rumpfwinkel-Mittelintervall
Abbildung A.14: Rumpfneigewinkel für das Start- und Mittelintervall [Grad]
in den Positionen ‚Boden‘(T0), ‚Knie‘(T1) und ‚Hüfte‘(T2)
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T0 T1 T2 T0 T1 T2
40,50 37,80 21,00 86,50 124,80 163,50
83,50 69,50 38,50 131,50 145,30 158,80
49,50 45,50 23,00 123,30 138,00 152,80
64,50 63,50 39,00 107,80 128,50 148,30
79,00 70,50 33,50 110,50 135,80 163,50
51,80 46,30 27,80 112,30 130,00 145,80
55,80 66,00 26,00 110,00 140,50 168,30
62,30 66,80 34,00 112,50 134,50 156,80
64,50 71,80 36,50 117,30 148,50 167,80
39,30 46,80 28,50 114,30 139,80 161,80
49,80 55,80 24,50 92,30 120,00 159,00
53,00 61,80 23,00 93,00 140,00 174,00
47,80 45,80 30,30 127,00 142,50 165,50
41,80 37,50 27,30 124,80 143,50 167,80
58,30 53,50 16,30 115,80 139,50 162,80
75,50 57,80 27,50 152,30 159,30 165,30
46,00 46,50 19,80 91,00 119,30 159,30
62,30 58,80 23,50 90,80 116,50 151,50
Rumpfwinkel-Schlussintervall Kniewinkel-Startintervall
Abbildung A.15: Rumpfneigewinkel für das Schlussintervall / Kniewinkel




T0 T1 T2 T0 T1 T2
89,00 124,30 155,50 102,30 162,00 173,30
149,00 157,80 160,80 138,30 173,30 175,30
95,00 129,80 144,30 106,80 144,50 154,20
97,30 125,80 146,50 110,00 167,00 173,00
112,30 140,50 161,80 106,50 161,30 173,80
104,00 130,30 151,30 105,00 151,30 165,00
114,50 152,30 169,00 89,50 158,30 171,80
93,50 129,50 160,30 91,30 152,00 170,00
108,50 162,80 171,00 89,80 160,50 169,50
101,50 144,00 169,80 81,50 148,00 166,80
88,50 115,30 143,30 90,80 147,50 178,80
89,00 144,00 173,00 90,00 163,30 174,80
136,30 152,30 159,50 119,00 164,50 174,50
135,30 161,00 170,80 124,30 161,80 171,50
95,50 139,50 168,00 106,80 163,80 173,00
145,80 159,30 162,00 123,50 175,00 175,00
81,30 117,30 161,00 87,00 134,50 167,00
97,50 132,50 158,00 104,80 167,00 176,80
Kniewinkel-Mittelintervall Kniewinkel-Schlussintervall
Abbildung A.16: Kniewinkel für das Mittel- und Schlussintervall [Grad] in den
Positionen ‚Boden‘(T0), ‚Knie‘(T1) und ‚Hüfte‘(T2)
Abbildung A.17: T-Test für die Änderung der Amplituden der sechs Muskeln
für die drei Hebeintervalle Start-, Mittel- und Schlussintervall.
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Abbildung A.18: T-Test für die Änderung der Medianfrequenzen
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